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Echo-Planar Spectroscopic Imaging (EPSI) ist eine der schnellsten Methoden der NMR-
spektroskopischen Bildgebung zur Gewinnung ortsaufgelo¨ster spektraler Information in vivo.
Bei EPSI wird mit Hilfe von oszillierenden Auslesegradienten eine simultane Kodierung ei-
ner ra¨umlichen und der spektralen Dimension erzielt. Fu¨r die Anwendung am menschlichen
Gehirn wurde diese Technik bislang ausschließlich in der Protonen-NMR-Spektroskopie (1H-
MRS) eingesetzt. Um den Energiemetabolismus des Gehirns in vivo mit hoher zeitlicher Auf-
lo¨sung beobachten zu ko¨nnen, wurden in dieser Arbeit verschiedene Versionen einer NOE-
(nuclear Overhauser effect)-versta¨rkten 2-dimensionalen Phosphor-31-EPSI-Sequenz (31P-{1H}-
EPSI) entwickelt. Alle Experimente wurden an einem klinischen Ganzko¨rper-MR-Tomographen
(B0 =1,5T) durchgefu¨hrt. Insgesamt wurden acht verschiedene Sequenzversionen mit einer
spektralen Breite zwischen 313Hz und 2,27 kHz implementiert (Matrix 8×8, minimale Mess-
dauer = 1,2 s). In Experimenten an verschiedenen Modell-Lo¨sungen wurden die freien Messpa-
rameter fu¨r alle Sequenzvarianten optimiert. Der charakteristische Sensitivita¨ts-Verlauf der 31P-
{1H}-EPSI-Sequenzen zeigte dabei eine gute U¨bereinstimmung mit simulierten Daten. In Unter-
suchungen von gesunden Probanden konnten erstmals hochaufgelo¨ste 31P-{1H}-EPSI-Spektren
mit Resonanzen der zerebralen, energiereichen Phosphate gewonnen werden. Die hohe zeitliche
Auflo¨sung von 31P-{1H}-EPSI ermo¨glichte im Rahmen einer funktionellen 31P-MRS-Studie an
11 gesunden Probanden die Untersuchung der metabolischen Antwort des menschlichen Gehirns
wa¨hrend und nach einer kurzen visuellen Stimulation. Mit 31P-{1H}-EPSI gelang es, die Re-
sonanzen der energiereichen Phosphate des Hirn-Metabolismus wa¨hrend den ersten Sekunden
einer gesteigerten neuronalen Aktivita¨t zu beobachten.
Echo-planar phosphorus-31 NMR spectroscopic imaging of the human
brain in vivo
Echo-Planar Spectroscopic Imaging (EPSI) is one of the fastest NMR-spectroscopic imaging me-
thods to obtain localized spectral information in vivo. EPSI uses oscillating readout-gradients to
achieve a simultaneous encoding of one spatial and the spectral dimension. So far this technique
has only been applied to proton NMR spectroscopy studies (1H-MRS) of the human brain. In
order to examine brain-energy metabolism in vivo with high temporal resolution, several ver-
sions of a 2-dimensional phosphorus-31 EPSI sequence (31P-{1H} EPSI) were developed. The
sequences utilize the heteronuclear nuclear Overhauser effect (NOE) for 31P signal enhancement.
All experiments were performed on a clinical whole-body MR tomograph (B0 =1.5T). Alto-
gether eight different sequence versions with spectral widths ranging from 313Hz to 2.27 kHz
were implemented (matrix 8×8, minimum measurement duration = 1.2 s). Free measurement
parameters were optimized in experiments with model solutions. The sensitivity of the 31P-{1H}
EPSI sequence versions observed in these experiments was in good agreement with theoretical
predictions. Experiments with volunteers demonstrated the feasibility of 31P-{1H} EPSI of the
human brain, and the technique enabled fast acquisition of well-resolved spectra of endogenous
high-energy phosphates. The high temporal resolution of 31P-{1H} EPSI allowed for a functio-
nal 31P-MRS-study of 11 healthy volunteers to examine the metabolic response of the human
brain to a short visual stimulation in vivo. Hence with 31P-{1H} EPSI it was possible to monitor




1.1 Magnetische Resonanz bei Kernspinsystemen . . . . . . . . . . . . . . . 5
1.1.1 Atomkerne im externen Magnetfeld . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
1.1.2 Makroskopische Magnetisierung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
1.1.3 Magnetische Resonanz . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
1.1.4 Relaxation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
1.2 NMR-Spektroskopie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
1.2.1 Das Messsignal . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
1.2.2 Das FID-Experiment . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
1.2.3 Spin- und Gradientenecho . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
1.2.4 Ernst-Winkel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
1.2.5 Chemische Verschiebung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
1.2.6 31P-NMR-Spektroskopie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
1.3 NMR-spektroskopische Bildgebung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
1.3.1 Ra¨umliche Kodierung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
1.3.2 2D-Sequenzen und Schichtanregung . . . . . . . . . . . . . . . . 23
1.3.3 Eigenschaften des k-Raumes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
1.3.4 MRSI . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
v
vi INHALTSVERZEICHNIS
1.4 Das menschliche Gehirn . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
1.4.1 Struktur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
1.4.2 Zerebrale 31P-NMR-Spektroskopie . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
2 Materialien und Methoden 33
2.1 Experimenteller Aufbau . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
2.1.1 MR-Tomograph und Spulensystem . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
2.1.2 Phantome . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
2.2 Pulssequenzen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
2.2.1 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
2.2.2 Weitere Sequenzen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48
2.3 Rekonstruktion der 31P-EPSI-Spektren . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
2.3.1 Software zur Datenrekonstruktion . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
2.3.2 Nach- und Weiterverabeitung der Daten . . . . . . . . . . . . . . 55
2.3.3 Bestimmung des Signal-Rausch-Verha¨ltnisses (SNR) . . . . . . . 57
3 Ergebnisse 59
3.1 Sequenzverbesserung und Grundlagenexperimente . . . . . . . . . . . . 59
3.1.1 Spike-Artefakte . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59
3.1.2 Einstellung der Filterbandbreite . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
3.1.3 Einstellung des Messzeitrasters . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
3.1.4 Phasecycling . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 62
3.1.5 Frequenzdrift bei 31P-EPSI . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
3.1.6 Vergleich der 31P-Kopfspulen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
3.2 31P-{1H}-EPSI-Messungen an Phantomen . . . . . . . . . . . . . . . . . 66
3.2.1 Bestimmung von T1-Zeiten . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66
3.2.2 Signalversta¨rkung durch NOE . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
INHALTSVERZEICHNIS vii
3.2.3 Phantommessungen mit verschiedenen 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen 69
3.3 Sensitivita¨t . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 76
3.3.1 Sensitivita¨t eines FID-Experimentes . . . . . . . . . . . . . . . . 76
3.3.2 Sensitivita¨t von 2D-31P-EPSI . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 78
3.3.3 Experimentelle Sensitivita¨tscharakteristik von 31P-EPSI . . . . 81
3.3.4 Sensitivita¨tsvergleich von 31P-EPSI und 31P-CSI . . . . . . . . . 82
3.4 31P-{1H}-EPSI-Messungen in vivo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
3.4.1 Messvorbereitungen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
3.4.2 In-vivo-Spektren des Gehirns des Menschen . . . . . . . . . . . . 87
3.4.3 31P-{1H}-EPSI-Messungen am Herzen des Menschen in vivo . . . 94
3.5 Biomedizinische Anwendung: funktionelle 31P-EPSI . . . . . . . . . . . 96
3.5.1 Der Energie-Metabolismus des Gehirns des Menschen . . . . . . 97
3.5.2 fEPSI-Paradigma . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
3.5.3 Studienvorbereitung . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 110
3.5.4 Auswertung der funktionellen 31P-EPSI-Daten . . . . . . . . . . 113
3.5.5 Ergebnisse der fEPSI-Studie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 115
4 Diskussion 123
5 Zusammenfassung und Ausblick 135
A Sequenz 139
A.1 Aufbau der 31P-{1H}-EPSI-Sequenz . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 139
A.2 Quellcode . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 141
B Software 145
B.1 Auswertesoftware . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 145





B0 = statische magnetische Feldinduktion
B1 = Amplitude des oszillierenden Magnetfeldes (HF-Feld)
δ = chemische Verschiebung in ppm
∆f = chemische Verschiebung in Hz
γ = gyromagnetisches Verha¨ltnis (γP ≈ 1, 08 · 108(Ts)−1)









taq = Akquisitionszeit des FID
Nδ = Anzahl der spektralen Datenpunkte
Nx, Ny, Nz = Anzahl der Datenpunkte des Messgitters
FOV = Gesichtsfeld (field of view)
∆x, ∆y, ∆z, = Ortsauflo¨sung in x-, y-, und z-Richtung
~k, kx, ky, kz = Vektor und Koordinaten des k -Raumes
∆kx, ∆ky, ∆kz = Auflo¨sung im k -Raum
tramp = Gradientenanstiegszeit
∆τ = Periodendauer des sinusfo¨rmigen Auslesegradienten von EPSI
δt = dwell time der Datenaufzeichnung bei 31P-EPSI
∆t = spektrale dwell time (Abstand zweier spektraler Datenpunkten)
δν = Filterbandbreite
∆ν = spektrale Bandbreite
∆νaufl = spektrale Auflo¨sung




Das magnetische Moment von Atomkernen wurde erstmals in den 1930er-Jahren von
I.I. Rabi mit Hilfe der Molekularstrahlmethode direkt experimentell bestimmt. Im Jah-
re 1945 entdeckten dann zwei amerikanische Forschergruppen um F. Bloch und E.M.
Purcell nahezu zeitgleich die Kernspinresonanz in kondensierter Materie (NMR, Nuclear
Magnetic Resonance). Es gelang ihnen, NMR-Signale aus Flu¨ssigkeiten zu detektieren
[1; 2]. Zuna¨chst hielt die Kernspinresonanz in Form der NMR-Spektroskopie als viel-
fa¨ltig einsetzbares Analyseverfahren Einzug in der Chemie, denn sie ermo¨glichte die
Bestimmung der chemischen Zusammensetzung und des Aufbaus von Moleku¨len und
Proteinen. So war es mit P.C. Lauterbur auch ein Chemiker, der im Jahre 1973 die
NMR-Technik erstmals nutzte, um damit 2-dimensionale Spindichte-Projektionen ei-
ner Wasser-Probe zu generieren [3]. Zeitgleich vero¨ffentlichte P. Mansfield eine Arbeit,
die in a¨hnliche Richtung zielte [4]. Beide Wissenschaftler verwendeten erstmals Mag-
netfeldgradienten, um eine ortsabha¨ngige Frequenz-Kodierung des NMR-Signals zu er-
reichen. Dies war die Geburtsstunde der Magnetresonanz-(MR)-Bildgebung oder auch
MRT (Magnetresonanz-Tomographie).
Wie keine andere nicht-invasive Technik erlaubt die MRT eine sehr genaue volumetri-
sche Darstellung von biologischem Gewebe mit einem besonders hohen Weichteilkon-
strast in vivo. Dabei kommt die MRT im Gegensatz zu anderen bildgebenden Verfahren
wie beispielsweise die Ro¨ntgen-Computertomographie (CT) ohne ionisierende Strahlung
aus, die Scha¨den in biologischen Systemen verursachen kann.
Neben der MR-Bildgebung findet auch die Magnetresonanz-Spektroskopie (MRS) An-
wendung als medizinisches Diagnoseverfahren. Als Alleinstellungs-Merkmal bietet die
MRS die Mo¨glichkeit einer nicht-invasiven Untersuchung der Biochemie des mensch-
lichen Organismus in vivo. Dabei sind verschiedene niedermolekulare, zellula¨re Meta-
boliten oder auch zugefu¨hrte Pharmaka u¨ber ihr NMR-Signal im lebenden Gewebe
nachweisbar. So ko¨nnen neben den fu¨r die MR-Bildgebung besonders wichtigen Pro-
tonen (1H) auch andere Kerne wie z.B. Phosphor-31 (31P), Kohlenstoff-13 (13C) oder
Fluor-19 (19F) detektiert werden. Von besonderem Interesse ist hierbei die 31P-MRS,
mit der man in der Lage ist, direkt wichtige Phosphat-Verbindungen des Energiestoff-
wechsels der Zellen in vivo zu beobachten. Obwohl es bereits im Jahre 1974 erstmals
mit Hilfe der 31P-MRS gelang, Phosphor-Metaboliten im Gewebe zu detektieren [5],
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bleibt der limitierende Faktor fu¨r eine klinische Routineanwendung der 31P-MRS stets
die niedrige Nachweisempfindlichkeit: Im Vergleich zur 1H-MRS steht bei der 31P-MRS
etwa nur 1% der Signalsta¨rke zur Verfu¨gung.
Um ortsaufgelo¨ste NMR-spektroskopische Untersuchungen zu ermo¨glichen, haben sich
in der MRS zwei Techniken zur Lokalisierung durchgesetzt: Einzelvolumenverfahren
(SV: single voxel MRS) und NMR-spektroskopische Bildgebung (MRSI: magnetic reso-
nance spectroscopic imaging). Die ra¨umliche Lokalisierung wird dabei genau wie in der
MRT durch lineare Magnetfeldgradienten erreicht. Wa¨hrend bei der SV-MRS das NMR-
Signal des Spinsystems nur aus einem vorgegebenen Messvolumen detektiert wird, lie-
fert die MRSI ein Gitter von lokalisierten NMR-Spektren, mit dem die ra¨umliche Ver-
teilung der Metaboliten abbildbar ist. Aufgrund des schnellen Signal-Abfalls und des
breiten Frequenzspektrums der endogenen Resonanzen sind die SV-Techniken jedoch
nicht fu¨r die In-vivo -31P-MRS anwendbar. Hier muss auf die komplexere Technik der
MRSI zuru¨ckgegriffen werden.
Das Standard-Verfahren der MRSI, das CSI (chemical shift imaging) [6; 7], verwendet
ausschließlich gepulste Phasenkodiergradienten. Dieses Verfahren liefert zwar das gro¨ßt
mo¨gliche Signal-Rausch-Verha¨ltnis (SNR), ist im Gegenzug jedoch auch sehr zeitauf-
wendig. Da bei klinischen In-vivo -MRS-Anwendungen die Gesamtdauer einer Unter-
suchung ein wichtiges Kriterium darstellt, wurden in den letzten Jahren verschiedene
schnelle MRSI-Techniken entwickelt.
Eine der schnellsten MRSI-Techniken ist die echo-planare NMR-spektroskopische Bild-
gebung, EPSI (echo-planar spectroscopic imaging). Bei EPSI wird mit Hilfe von oszil-
lierenden Auslesegradienten eine simultane Kodierung einer ra¨umlichen und der spek-
tralen Dimension erzielt. Damit stellt diese Methode eine Kombination aus hochauflo¨-
sender Spektroskopie- und Bildgebungstechnik dar. Obwohl das Messprinzip von EPSI
bereits sehr fru¨h in der Erfolgsgeschichte der klinischen MRS vorgeschlagen wurde [8],
gelang die erstmalige 1H-EPSI-Anwendung am menschlichen Gehirn in vivo erst Mitte
der 1990er-Jahre [9; 10]. Das Akquisitionsprinzip bei EPSI stellt hohe Anforderungen
an das Gradientensystem der klinischen MR-Tomographen, die erst in den letzten zehn
Jahren erfu¨llt werden konnten.
Mit EPSI ist zwar eine drastische Reduktion der Gesamtmessdauer mo¨glich, dies geht
jedoch zu Lasten des SNR. Bei der 1H-MRS ist dieser Signalverlust oftmals akzep-
tabel. Gerade bei ra¨umlich hochaufgelo¨sten 3-dimensionalen MRSI-Untersuchungen
ermo¨glicht EPSI u¨berhaupt erst die Durchfu¨hrung der In-vivo -Messung in einer fu¨r
den Probanden bzw. Patienten zumutbaren Gesamtmesszeit. Daher findet EPSI in-
zwischen eine breite Anwendung bei der 1H-spektroskopischen Untersuchung verschie-
dener Organe des Menschen [11]. Bei anderen Kernen als 1H, damit mit prinzipi-
ell geringerer Sensitivita¨t, gestaltet sich EPSI deutlich schwieriger: Die bisher einzi-
ge
”
X-Kern“-EPSI-Anwendung gelang T. Wilhelm und M. Lang mit der 31P-EPSI-
Messung des menschlichenWadenmuskels [12; 13; 14]. Die Anwendung der EPSI-Technik
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mit einem anderen Kern als 1H am menschlichen Gehirn wurde bisher jedoch noch nicht
versucht.
Ziel dieser Arbeit war daher die erstmalige Implementierung einer Methode zur echo-
planaren Phosphor-31-NMR-spektroskopischen Bildgebung des Gehirns des Menschen
in vivo auf einem kommerziellen Ganzko¨rper-MR-Tomograph.
Der entscheidende Vorteil von 31P-EPSI im Vergleich zum konventionellen 31P-CSI
liegt weniger in der schnellen Aufnahme eines 3-dimensionalen volumetrischen MRSI-
Datensatzes, sondern eher in der hohen Zeitauflo¨sung: Bei 31P-EPSI la¨sst sich die Ge-
samtmessdauer in viele sehr kurze Einzelmessungen unterteilen. Dies bietet grundsa¨tz-
lich die Mo¨glichkeit einer funktionellen 31P-MRS-Studie der energiereichen Phosphat-
Verbindungen des menschlichen Hirn-Metabolismus. Damit besitzt 31P-EPSI das Po-
tential, direkt biochemische Informationen u¨ber die zerebralen Energiestoffwechselvor-
ga¨nge wa¨hrend der ersten Sekunden gesteigerter neuronaler Aktivita¨t zu gewinnen.
In der vorliegenden Arbeit werden zuna¨chst die Grundlagen der NMR-Spektroskopie
und das MRSI-Verfahren erla¨utert (Kapitel 1). Anschließend wird in Kapitel 2 de-
tailliert auf die Implementierung der 31P-EPSI-Messsequenz und auf die notwendigen
Software-Entwicklungen eingegangen. Die Pra¨sentation der Ergebnisse aus Experimen-
ten an Modell-Lo¨sungen sowie die anschließenden In-vivo -Messungen bilden gemein-
sam mit den Resultaten einer dadurch ermo¨glichten funktionellen 31P-EPSI-Studie den
Hauptteil dieser Arbeit (Kapitel 3). In Kapitel 4 und 5 schließt sich die Diskussion
sowie eine Zusammenfassung der Ergebnisse an. Im Anhang finden sich Details zur




Die Magnetresonanz-Spektroskopie (MRS) zur nicht-invasiven Untersuchung biologi-
schen Gewebes basiert auf der Kernspinresonanz (NMR, Nuclear Magnetic Resonance).
Fu¨r die Entdeckung der Kernspinresonanz in kondensierter Materie erhielten Bloch und
Purcell 1952 den Nobelpreis in Physik [1; 2]. Im Folgenden werden kurz die physika-
lischen Grundlagen der NMR sowie Besonderheiten der Phosphor-31-(31P)-MRS am
menschlichen Gehirn zusammengefasst. Fu¨r eine ausfu¨hrliche Darstellung der NMR sei
auf die Standardwerke von Abragam und Slichter verwiesen [15; 16].
1.1 Magnetische Resonanz bei Kernspinsystemen
1.1.1 Atomkerne im externen Magnetfeld
Atomkerne mit einer ungeraden Protonen- und/oder Neutronenzahl besitzen einen int-
rinsischen Eigendrehimpuls, den Spin ~I. Dabei gehorcht der Spin den Drehimpulsregeln
und ist durch eine Drehimpulsquantenzahl I und die magnetische Spinquantenzahl m
gekennzeichnet. Die Quantenzahl m kann dabei 2I+1 diskrete Werte (m = -I, -I+1,
. . . , I-1, I) annehmen. Der Kernspin ist u¨ber das Kernart-spezifische gyromagnetische
Verha¨ltnis γ mit dem magnetischen Moment ~µ verknu¨pft:
~µ = γ ~I. (1.1)













Bei der Festlegung der Quantisierungsachse in z-Richtung liefert die Anwendung der
Operatoren auf einen Drehimpulseigenzustand |I,m〉 die folgenden Eigenwertgleichungen:
Iˆz|I,m〉 = ~m|I,m〉,
Iˆ2|I,m〉 = ~2I(I + 1)|I,m〉. (1.3)
Die Wechselwirkung des magnetischen Moments mit einem a¨ußeren Magnetfeld ~B
wird quantenmechanisch durch den Zeeman-Hamilton-Operator beschrieben. Fu¨r ein
Magnetfeld der Form ~B=(0, 0, B0) gilt:
Hˆ0 = −~ˆµ · ~B = −γ~ˆI · ~B = −γIˆzB0. (1.4)
Nach Glg. 1.3 sind demnach die Drehimpulseigenzusta¨nde |I,m〉 auch Eigenzusta¨nde
zu Hˆ0. Damit erha¨lt man aus der Schro¨dingergleichung,
Hˆ0|I,m〉 = Em|I,m〉, (1.5)
die Energieeigenwerte Em der Zusta¨nde |I,m〉:
Em = −γ~mB0. (1.6)
Das heißt, durch das a¨ußere Magnetfeld wird die Entartung der 2I+1 Zusta¨nde auf-
gehoben (Zeeman-Effekt). Die Energiedifferenz zwischen zwei benachbarten Niveaus
betra¨gt
∆E = γ~B0 = ~ω0, (1.7)
wobei
ωL = ω0 = γB0 (1.8)
als Larmor -Frequenz bezeichnet wird. Die Larmor-Frequenz ist demnach proportional
zum a¨ußeren Magnetfeld und zum gyromagnetischen Verha¨ltnis.
1.1.2 Makroskopische Magnetisierung
Im vorangegangenen Kapitel wurde ein einzelner Kernspin betrachtet. Das Verhalten
einer makroskopischen Probe mit N unabha¨ngigen Kernspins in einem Volumen V
muss jedoch als kanonisches Ensemble beschrieben werden. Beim Anlegen eines a¨uße-
ren Magnetfeldes werden dann die 2I+1 mo¨glichen Energieniveaus entsprechend der
Boltzmann-Statistik besetzt. Eine makroskopische Magnetisierung entsteht durch Be-
setzungszahlunterschiede. Das Besetzungszahlverha¨ltnis betra¨gt fu¨r ein Spinsystem mit
I = 12 :
N|↓〉
N|↑〉
= e−γ~B0/kT , (1.9)
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wobei |↑〉 den nach Glg. 1.6 energetisch gu¨nstigeren (m = 12) und |↓〉 den energe-
tisch ungu¨nstigeren (m = −12) Zustand beschreibt (T = Temperatur der Probe, ~ =
1,05 · 10−34 Js, k = 1,38 · 10−23 J/K). Fu¨r den Wasserstoffkern (γH = 2,68 · 108 (Ts)−1)
erha¨lt man bei Raumtemperatur (T = 300K) fu¨r B0= 1,5T einen Wert von lediglich
etwa 10−6. Obwohl sich die Besetzungszahlen der beiden Energieniveaus prozentual ge-
sehen nur minimal unterscheiden, bildet sich trotzdem aufgrund der hohen Teilchenzahl
(fu¨r Protonen in Wasser etwa 5,36 · 1028/m3) eine makroskopische Magnetisierung aus.





Dabei ist Z die Zustandssumme Z =
∑I
m=−I e
−Em/kT . Bei Raumtemperatur gilt
γ~B0 ≪ kT und die Exponentialfunktionen ko¨nnen durch die ersten beiden Terme











m=−I m = 0. Die makroskopische Magnetisierung M0 in z-Richtung ergibt sich







Zusammen mit Glg. 1.1 und 1.3 la¨sst sich damit der Erwartungswert der z-Komponente






























Um die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung zu betrachten, geht man von der
Heisenberg-Bewegungsgleichung aus. Unter der Voraussetzung, dass der Spinoperator










































Die Gesamtmagnetisierung ist gegeben, als die auf das Volumen normierte Summe der
magnetischen Momente (Glg. 1.12). Die Bewegungsgleichung fu¨r die Magnetisierung
(Bloch-Gleichung, [1]) la¨sst sich dann allgemein schreiben als:
d
dt
~M(t) = ~M(t)× γ ~B(t). (1.17)
Bei der Anwesenheit eines Feldes der Form ~B=(0,0,B0) beschreibt diese Gleichung die
Pra¨zession der Magnetisierung um die z-Achse mit der Larmor-Frequenz ωL.
1.1.3 Magnetische Resonanz
Durch Einstrahlung eines oszillierenden Feldes ~B1(t) la¨sst sich die makroskopische Mag-
netisierung aus der Richtung, die im thermischen Gleichgewicht eingenommen wird,
auslenken: Wird ~B1(t) senkrecht zum statischen ~B0-Feld mit der Frequenz ω1, sowie
mit der Anfangsphase φ eingestrahlt, so kann man die Magnetisierung der Probe gezielt
koha¨rent beeinflussen. Mit ~B0=(0,0,B0) gilt dann fu¨r das Gesamtfeld:
~B(t) = ~B1(t) + ~B0
= B1 [~ex cos(ω1t+ φ) + ~ey sin(ω1t+ φ)] + ~ez B0. (1.18)
Die Transformation in ein mit ω1 um z rotierendes Koordinatensystem S
′ (Koordi-
naten x’,y’ und z) eliminiert die Zeitabha¨ngikeit des ~B1-Feldes. Unter der Annahme
φ=0 liegt der ~B1-Vektor statisch entlang der x
′-Achse. Die Bewegungsgleichung der
Magnetisierung 1.17 la¨sst sich in S′ dann darstellen als:
d ~M
dt
= ~M × γ ~Beff , (1.19)
mit dem effektiven, in S′ statischen Feld






In S′ erfolgt eine Kopplung der Spins mit dem effektiven Feld ~Beff : In Analogie zu
Glg. 1.17 pra¨zedieren die Spins nun um ~Beff (Abb. 1.1).







B0 - 1 /
Abb. 1.1: Im rotierenden Bezugssystem S′ (Koordinaten x’, y’ und z’ = z) pra¨zediert die Mag-
netisierung ~M um das effektive Feld ~Beff . Mit Anna¨herung der Hochfrequenz an die Larmor-
Frequenz (ω1 → ω0) dreht sich ~Beff auf die x’-Achse ( ~Beff → ~ex′ B1).
Wird ~B1 exakt mit der Larmor-Frequenz eingestrahlt (Resonanzbedingung),
ω1 = ω0 = γB0, (1.21)
so entfa¨llt in Glg. 1.20 die z-Komponente des effektiven Feldes und die Pra¨zession
der magnetischen Momente erfolgt nun um die x’-Achse. Die Winkelgeschwindigkeit
(Rabifrequenz ) dieser Pra¨zession ωR ha¨ngt von der Amplitude des eingestrahlten ~B1-
Feldes ab:
ωR = γB1. (1.22)
Durch die Anfangsphase φ des Wechselfeldes kann die Achse ~r ’, um welche diese Pra¨-
zessionsbewegung im rotierenden Koordinatensystem stattfinden soll, gesteuert werden:
~r ′ = ~ex′ cosφ+ ~ey′ sinφ. (1.23)
Die Erwartungswerte fu¨r die Komponenten der makroskopischen Magnetisierung wa¨h-
rend der Einstrahlung mit ω1 = ω0 haben dann folgende Form [17]:
〈Mx〉 = M0 sin(ωRt) sin(ω0t),
〈My〉 = M0 sin(ωRt) cos(ω0t),
〈Mz〉 = M0 cos(ωRt). (1.24)
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Strahlt man ~B1 als Puls (Hochfrequenz(HF )-Puls) der Dauer t = tp ein, so ergibt sich
eine Drehung der Magnetisierung fu¨r eine beliebige zeitabha¨ngige Amplitude B1(t) des




γ B1(t) dt. (1.25)
Durch geeignete Wahl der Amplitude und der Pulsdauer ko¨nnen Drehungen um je-
den beliebigen Winkel erreicht werden. Die Phase des ~B1-Feldes bestimmt dabei die
Drehachse: Fu¨r φ = 0 ergibt sich eine Drehung um die x′-Achse und fu¨r φ = π/2 eine
Drehung um die y’-Achse. Fu¨r die gepulste NMR sind speziell die 90◦(π/2)- und die
180◦(π)- Pulse von Bedeutung. Nach dem Einstrahlen eines HF-Pulses besitzt die Mag-
netisierung neben einer longitudinalen Komponente (fu¨r α 6=90◦) auch eine transversale
Komponente (fu¨r α 6=180◦), welche mit der Frequenz ω0 um die z-Achse pra¨zediert.
1.1.4 Relaxation
Bisher wurden jegliche magnetische Wechselwirkungen der Spins vernachla¨ssigt, die
einen Verlust der Koha¨renz und die Relaxation ins thermische Gleichgewicht zur Folge
haben. Diese Effekte wurden erstmals von Bloch durch eine pha¨nomenologische Er-
weiterung der Bewegungsgleichung 1.17 beru¨cksichtigt [1]. Dabei wird angenommen,
dass die longitudinale und transversale Komponente der Magnetisierung nach dem
Einstrahlen eines HF-Pulses wieder in ihren thermischen Gleichgewichtszustand zu-
ru¨ckkehren (Mz → M0,Mx,y → 0). Dieser Prozess geschieht mit einer zur Auslenkung
































Die beiden Zeitkonstanten T1 und T2 werden als longitudinale- oder Spin-Gitter-Re-
laxationszeit bzw. transversale- oder Spin-Spin-Relaxationszeit bezeichnet.
Beide Relaxationsprozesse kommen durch intra- und intermolekulare Sto¨rfelder zustan-
de: Die in der Probe vorhandenen magnetischen Momente erzeugen im thermischen
Gleichgewicht aufgrund von Moleku¨lbewegungen an jedem Kernort mikroskopische,
fluktuierende magnetische Felder ~Bf . Die Frequenzverteilung dieser Sto¨rfelder ist durch
die spektrale Dichtefunktion J(ω) gegeben. Im Gegensatz zu Festko¨rpern treten bei
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Flu¨ssigkeiten, wie sie im menschlichen Ko¨rper vorkommen, auch hochfrequente Sto¨r-
felder in der Gro¨ßenordnung ω0 auf. Um deren Wirkung auf den transversalen- und
den longitudinalen Anteil der Magnetisierung zu beschreiben, mu¨ssen die Sto¨rfelder in
Komponenten senkrecht und parallel zum ~B0-Feld zerlegt werden:
• Die zu ~B0 senkrechte Komponente der Sto¨rfelder (Bfx,y) kann a¨hnlich der ~B1-
Einstrahlung U¨berga¨nge zwischen den Zeeman-Niveaus des Spinsystems induzie-
ren. Wichtig dafu¨r sind die Frequenzkomponenten bei der Larmor-Frequenz. Je
gro¨ßer die spektrale Dichte J(ω0) bei dieser Frequenz, desto mehr U¨berga¨nge ko¨n-
nen induziert werden und um so schneller relaxiert der longitudinale Anteil der
Magnetisierung in den thermischen Gleichgewichtswert:
1
T1
∝ (Bfx,y)2 J(ω0). (1.27)
Bei diesem Prozess wird Energie an die Gesamtheit der Atome und Moleku¨le
(
”
Gitter“ ) im Umfeld des Spinsystems abgegeben. Man spricht daher von Spin-
Gitter-Relaxation mit der Zeitkonstanten T1.
• Nach dem Einstrahlen des HF-Anregungspulses sind die Magnetisierungsvektoren
der Spinpakete phasenkoha¨rent in der Transversalebene ausgerichtet. Die fluktu-
ierenden Sto¨rfelder bewirken einen Verlust dieser Phasenkoha¨renz. Dabei spielen
neben den senkrechten Komponenten auch die parallelen Komponenten (Bfz ) ei-
ne Rolle: Diese Felder modulieren ~B0 am Ort des Kernspins und damit deren
Pra¨zessionsfrequenz. Dies fu¨hrt zu einem Verlust der Phasenkoha¨renz und die
transversalen Magnetisierung zerfa¨llt irreversibel mit der Zeitkonstanten T2. Da-
bei spielen hauptsa¨chlich Felder mit geringer Frequenz eine Rolle, da sich schnell
fluktuierende Komponenten im zeitlichen Mittel gegenseitig aufheben. Es gilt:
1
T2





Der Zerfall der Transversalmagnetisierung wird als Ergebnis der Wechselwirkung
einzelner Spins untereinander gedeutet (Spin-Spin-Relaxation).
Beide Relaxationszeitkonstanten T1 und T2 sind probenspezifische Gro¨ßen. Sie liegen
fu¨r lebendes, menschliches Gewebe im Bereich von etwa 1 s fu¨r T1 und im Bereich
von etwa 100ms fu¨r T2 (
1H2O bei 1,5T). Dieses unterschiedliche Verhalten ist darauf
begru¨ndet, dass zur T2-Relaxation fluktuierende Sto¨rfelder in alle drei Raumrichtun-
gen beitragen, wa¨hrend zur T1-Relaxation lediglich die transversalen Komponenten der
Sto¨rfelder zum Tragen kommen.
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Relaxation im inhomogenen Magnetfeld
Lokale Inhomogenita¨ten ∆B0 des Grundmagnetfeldes fu¨hren zu unterschiedlichen Reso-
nanzfrequenzen ω0±∆ω und damit zu einer zusa¨tzlichen Dephasierung der transversalen
Magnetisierung und zu einer weiteren Verku¨rzung der T2-Relaxationszeit. Die Koha¨-
renzdestruktion der Feldinhomogenita¨ten wird mit der Zeitkonstanten T ′2 beschrieben.










T ′2 wird als reversible Relaxationszeit bezeichnet, da dieser Anteil der Signalrelaxation
durch Invertieren der Magnetisierung mit einem 180◦-Anregungspuls wieder ru¨ckga¨ngig
gemacht werden kann (Spinecho, Kap. 1.2.3).
Bei den In-vivo -NMR-Untersuchungen kann es in Regionen mit wechselnden, inhomo-
genen Gewebesorten zu Suszeptibilita¨ten kommen, was zu einem sta¨rkeren T ′2-Einfluss
fu¨hrt als in Regionen mit homogener Gewebeverteilung. Suzeptibilita¨tsspru¨nge verku¨r-
zen die effektive Relaxationszeit. Durch eine individuelle Anpassung der lokalen Ma-
gnetfeldsta¨rke im Messvolumen mit Hilfe von zusa¨tzlichen Magnetfeldspulen ko¨nnen





In einem NMR-Experiment induziert die oszillierende Transversalkomponente der Mag-
netisierungMtr(t) eine Wechselspannung proportional zuMtr(t) in einer mit ihrer Achse
senkrecht zu ~B0 ausgerichteten Hochfrequenzantenne. Dieses Induktionssignal stellt die
eigentliche Messgro¨ße in einem NMR-Experiment dar. Durch Mischung mit der ein-
gestrahlten Hochfrequenz wird das Messsignal (MHz) demoduliert (Transformation in
ein niederfrequentes Signal (kHz)), so dass idealerweise nur die Hu¨llkurve des Signal-
zerfalls aufgezeichnet wird. Dieser elektronische Prozess entspricht mathematisch der
Transformation in ein mit ω0 um die z-Achse rotierendes Koordinatensystem.
Das Sampling-Theorem
Das fu¨r die Nachrichtentechnik zentrale Sampling-Theorem besagt, dass ein mit der
Frequenz ν oszillierendes Messsignal nur dann vom Detektionssystem korrekt abgebildet




≥ 2 ν. (1.30)
Die Abtastrate muss mindestens so groß sein, wie das Doppelte der ho¨chsten im demo-
dulierten Signal vorkommenden Frequenz. Dies fu¨hrt zu der in der NMR sehr wichtigen
Formel:
∆νaufl ·∆t = 1
N
, (1.31)
mit ∆νaufl = spektrale Aulo¨sung, N = Anzahl der akquirierten Datenpunkte. Fu¨r eine







Von der Empfangsspule wird eine Induktionsspannung detektiert, die der zeitlichen











Ha¨ufigkeit [%] Empfindlichkeit [%]
1H 1/2 2,675 99,985 100,0
31P 1/2 1,084 100,0 6,63
13C 1/2 0,672 1,11 1,59
23Na 3/2 0,071 100,0 9,25
19F ⋆ 1/2 2,518 100,0 83,3
Tab. 1.1: NMR-Eigenschaften der wichtigsten in biologischen Gewebe vorkommenden Kerne
(Quelle: [19]). ⋆= Fluor ist ein Spurenelement und daher nur NMR-detektierbar nach Gabe
von fluor-haltigen Pharmaka.
Da Mtr(t) mit ω0 rotiert (Glg. 1.39) gilt zusammen mit Glg. 1.14 fu¨r die Induktions-
spannung:
Uind ∝ ω0M0 = γB0M0 ∝ N γ3B20 I(I + 1). (1.34)
Obwohl das Induktionssignal quadratisch mit B0 skaliert, wird der Signalgewinn bei
einer Erho¨hung des Grundmagnetfeldes wieder durch die Tatsache relativiert, dass auch
das Rauschen bei ho¨heren Feldern in einem linearen Zusammenhang mit B0 steht [18].
Fu¨r das Signal-Rausch-Verha¨ltnis (SNR) gilt daher na¨herungsweise:
SNR ∝ N γ3B0 I(I + 1). (1.35)
Es zeigt sich, dass neben dem gyromagnetischen Verha¨ltnis und dem B0-Feld vor allem
die Anzahl der Spins in der Probe großen Einfluss auf die Intensita¨t des NMR-Signals
hat.
Tabelle 1.1 fasst die NMR-Eigenschaften der wichtigsten in biologischen Gewebe vor-
kommenden Kerne zusammen. Dabei ist die Ha¨ufigkeit des detektierten Kerns in der na-
tu¨rlichen Isotopenmischung von zentraler Bedeutung. So liegt Wasserstoff zu 99,986%
als Protonium (1H, I =1/2) und nur zu 0,015% als Deuterium (2H, I =1) vor, wa¨hrend
Kohlenstoff fast ausschließlich als 12C mit I =0 (98,89%) und nicht als 13C mit I =1/2
(1,11%) vorkommt. Die relative Empfindlichkeit (bezogen auf 1H) ergibt sich aus Glg.
1.35 ohne Beru¨cksichtigung der Anzahl der Kernspins N .
1.2.2 Das FID-Experiment
Das Differentialgleichungssystem 1.26 la¨sst sich fu¨r verschiedene HF-Pulse und Puls-
folgen lo¨sen. Das einfachste Experiment ist dabei ein einzelner 90◦-Anregungspuls der
Breite tp. Relaxationsprozesse wa¨hrend des HF-Pulses ko¨nnen in der Regel aufgrund
der kurzen Dauer von tp vernachla¨ssigt werden. Fu¨r die Lo¨sung der Bloch-Gleichungen
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Abb. 1.2: a) NMR-Messsignal der Transversalmagnetisierung (FID). Die hochfrequente Oszil-
lation (ω0) des Signals wird durch exponentiellen Zerfall mit der Zeitkonstante T
∗
2 u¨berlagert.
b) Signal in der Zeitdoma¨ne nach Fouriertransformation: Resonanzlinie mit der Verbreiterung
FWHM = 2/T ∗2 .
muss daher lediglich das konstante Grundmagnetfeld B0,z beru¨cksichtigt werden. Fasst
man den transversalen Anteil der Magnetisierung zu einer komplexen Gro¨ße zusammen,
Mtr(t) =Mx(t) + iMy(t), (1.36)












Dessen Lo¨sung ergibt folgende zeitliche Entwicklung der Magnetisierungskomponenten:
Mtr(t) =Mtr(0) e
iω0t e−t/T2 , (1.39)
Mz(t) =M0 − (M0 −Mz(0)) e−t/T1 . (1.40)
Mtr(0),Mz(0) = Komponenten des Systems zu Beginn der Relaxation. Ru¨ckkehr ins
thermische Gleichgewicht bedeutet Zerfall der transversalen Komponente der Magneti-
sierung. Dieser Effekt wird als
”
freier Induktionszerfall“ (free induction decay, FID)
bezeichnet.
Abbildung 1.2 zeigt den exponentiellen Zerfall des NMR-Messsignals. In einem inho-
mogenen Magnetfeld B0 muss die natu¨rliche transversale Relaxationszeit T2 durch T
∗
2
ersetzt werden (Glg. 1.29). Nach Fouriertransformation des Signals in die Zeitdoma¨ne
zeigt sich eine verbreiterte Lorentzfo¨rmige-Resonanzlinie. Die Linienbreite (full width at
half maximum, FWHM) ist dabei mit der Relaxationszeit verknu¨pft: FWHM = 2/T ∗2 .
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1.2.3 Spin- und Gradientenecho
Spinecho
E. Hahn entdeckte 1950, dass die beim FID zerfallende Transversalmagnetisierung
durch einen zweiten HF-Puls teilweise wieder rephasiert werden kann [20]. Der zeit-
liche Ablauf dieses Spinechos ist in Abb. 1.3 im rotierenden Koordinatensystem dar-
gestellt: Die entlang der z-Achse ausgerichtete Gleichgewichtsmagnetisierung wird zu-
na¨chst durch einen 90◦-HF-Puls um die y’-Achse in die Transversalebene gedreht. Mit
der Zeit verlieren die Spins ihre Phasenkoha¨renz, wobei der Relaxationsprozess in einen
irreversiblen (T2) und einen reversiblen Anteil (T
′
2) entha¨lt. Insgesamt zerfa¨llt die Mag-
netisierung mit der Zeitkonstante T ∗2 . Nach der Zeit TE/2 (TE =Echozeit) wird ein
180◦-Puls eingestrahlt, der eine Spiegelung der momentanen Konfiguration an der x’-
Achse bewirkt. Die Dephasierung der Spins wird teilweise ru¨ckga¨ngig gemacht und




da durch den 180◦-Puls lediglich die durch die T ′2-Zeit erfasste Spindephasierung (z.B.
durch Magnetfeldinhomogenita¨ten) ru¨ckga¨ngig gemacht werden kann.
Mit nachfolgenden 180◦-Pulsen ist es mo¨glich, noch weitere Spinechos zu erzeugen. Die
Amplitude der einzelnen Echos fa¨llt dabei mit der T2-Zeitkonstante ab.
Gradientenecho
Mit Hilfe von Gradientenfeldern lassen sich auch ohne zusa¨tzliche HF-Pulse Echosignale














Durch ein zeitabha¨ngiges Gradientenfeld ~G(t) variieren Magnetfeld und Larmor-Frequenz
der Spins mit dem Ort und mit der Zeit:
Bz(~r, t) = B0 + ~r · ~G(t), (1.43)
ωL(~r, t) = γ
(
B0 + ~r · ~G(t)
)
. (1.44)
Durch die ortsabha¨ngige Larmor-Frequenz fu¨hrt ein Gradientenfeld zu einer beschleu-
nigten Dephasierung der transversalen Magnetisierung nach einem initialen 90◦-An-
regungspuls. Um ein Gradientenecho zu erzeugen, wird zum Zeitpunkt TE/2 die Pola-
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Abb. 1.3: Formierung des Spinecho-Signals: Nach einem 90◦-Anregungspuls dephasieren die
Spins in der Transversalebene (Zerfallskonstante T ∗2 ). Nach der Zeit TE/2 wird ein 180
◦-HF-
Puls eingestrahlt, der eine Rephasierung der Spinpakete bewirkt, bis zum Zeitpunkt TE das
Spinecho-Signal erscheint und gemessen werden kann. Anschließend dephasieren die Spins er-
neut. Durch weitere 180◦-Pulse ko¨nnen erneute Spinechos erzeugt werden. Deren Amplitude ist
dabei durch den T2-Zerfall moduliert.
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dt ~G(t) = 0, (1.45)
und es kann ein Echosignal detektiert werden. Die Zeitkonstante, mit der die Spins
unter Einwirken des Gradienten de- bzw. rephasieren, ist deutlich ku¨rzer als T ∗2 . Bei
dieser Mo¨glichkeit Echos zu erzeugen, ko¨nnen jedoch Variationen des Grundfeldes nicht
kompensiert werden, weshalb die Amplitude des Gradientenechosignals mit der Zeit-





Gradientenechos bieten gegenu¨ber der Spinechos den Vorteil, dass die minimale Echo-
zeit TE deutlich ku¨rzer ist, da keine Zeit fu¨r Einstrahlung von 180
◦-Pulsen beno¨tigt
wird. Gradientenechos spielen daher vor allem bei schnellen MR-Bildgebungstechniken
eine wichtige Rolle.
1.2.4 Ernst-Winkel
Abha¨ngig von der T1-Zeit erreicht das Spinsystem nach einigen HF-Anregungen mit
dem Flipwinkel α und der Repetitionszeit TR einen Gleichgewichtszustand, bei dem
die zur Verfu¨gung stehende longitudinale Magnetisierung bei jeder weiteren Anregung
dieselbe ist. Jeder FID besitzt dann die gleiche Amplitude [21]:
A(TR, α) =M0
1− e−TR/T1
1− cosα · e−TR/T1 · sinα (1.47)
mit M0 = longitudinale Magnetisierung im thermischen Gleichgewicht. Fu¨r einen be-







Der Ernst-Winkel ist klein fu¨r kurzes TR und tendiert gegen 90
◦ fu¨r TR≫ T1. Unter







Bisher wurden freie Kernspins betrachtet, deren Resonanzfrequenz durch das makro-
skopische Magnetfeld B0 bestimmt war. Bei molekular gebundenen Kernspins spielt
jedoch der Einfluss der Elektronenhu¨lle eine wichtige Rolle: Die Hu¨llenelektronen ver-
ursachen eine magnetische Abschirmung am Ort des Kernspins (Magnetfeld-Variation
∆B), die nach der Lenzschen-Regel dem a¨ußeren Feld entgegenwirkt (∆B = −σB0;
σ=Abschirmkonstante). Die Resonanzfrequenz ist damit durch das lokale Magnetfeld
am Ort des Kernspins gegeben:
ωlokal = γ Blokal = γ B0 (1− σ). (1.50)
Dieser Effekt erzeugt die charakteristischen Resonanzen der unterschiedlichen chemi-
schen Gruppen im NMR-Spektrum. Man nennt ihn daher chemische Verschiebung.
Im Allgemeinen ist σ ein Tensor, da die Sta¨rke der magnetischen Abschirmung ∆B
am Ort des Kernspins von der Orientierung der Moleku¨le relativ zu B0 abha¨ngt. In
Flu¨ssigkeiten mitteln sich die Richtungsabha¨ngigkeiten jedoch zeitlich aus, so dass hier
σ eine richtungsunabha¨ngige Gro¨ße ist.
Die Frequenzverschiebung wird meist relativ zu der Referenzfrequenz ω0 angegeben.






und ist unabha¨ngig von der Sta¨rke des Grundmagnetfeldes. Wa¨hrend die chemische
Verschiebung bei 1H-Kernen, die nur von einem Elektron umgeben sind, in der Gro¨ßen-
ordnung 10 ppm liegt, kann sie bei anderen Kernen mit wesentlich mehr Elektronen in
der Atomhu¨lle (31P, 13C, etc.) einige hundert ppm betragen.
1.2.6 31P-NMR-Spektroskopie
Bei der 31P-MRS gibt es im Vergleich zur 1H-MRS zwei wichtige Besonderheiten: Zum
einen besitzen die 31P-Metabolitensignale große chemische Verschiebungen und zum an-
deren sind die longitudinalen Relaxationszeiten T1 sehr lang, wa¨hrend die transversalen
Relaxationszeiten T2 sehr kurz sind.
Sensitivita¨tsvergleich
Tab. 1.1 zeigt, dass bei gleicher Anzahl von 1H- bzw. 31P-Kernen in der Lo¨sung das
31P-NMR-Signal nur etwa 6,6% der Sensitivita¨t des 1H-Signals erreicht. Im Folgenden
wird die 31P-Sensitivita¨t etwas genauer in Relation gesetzt:
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• Fu¨r die Wasser -Protonen, deren Signal in der MR-Bildgebung verwendet wird,
gilt im Muskelgewebe in etwa: NH ≈ 104 ·NP (NH , NP = Anzahl der 1H- bzw.
der 31P-Kerne). Damit ist das 1H-Wasser-Signal etwa 6,6 · 106 mal gro¨ßer als das
Signal der 31P-Metaboliten.
• Ein Vergleich der Sensitivita¨t von 1H- zu 31P-Metaboliten zeigt, dass die In-vivo -
Konzentration der meisten MRS-detektierbaren 1H-Metaboliten etwa 2 - 4 mal so
groß ist, wie die typische Konzentration der 31P-Verbindungen. Bei der 1H-MRS
kommt ein zusa¨tzlicher Signalgewinn (Faktor n) von magnetisch a¨quivalenten Pro-
tonen, die alle die gleiche chemische Verschiebungsposition besitzen (z.B. die n=9
Protonen der N-Trimethylgruppe von Cholin). Bei der 31P-MRS treten hingegen
keine magnetisch a¨quivalenten Spins auf. Zusammengefasst bleibt der 31P-NMR-
Spektroskopie damit nur etwa 1% der 1H-MRS-Signalsta¨rke.
Zusa¨tzlich erschweren die langen T1-Zeiten der
31P-Spins die Situation: Nach Glg. 1.47
ha¨ngt die bei einem vorgegebenen Flipwinkel α und einer Repetitionszeit TR zur Ver-
fu¨gung stehende Magnetisierung von T1 ab. Wie entscheidend dieser Aspekt sein kann,
zeigt sich in einem Vergleich mit 23Na:
23Na besitzt sehr kurze T1-Zeiten in der Gro¨ßenordnung von 30ms [22]. Soll beispiels-
weise mit einem Ernst-Winkel von 40◦ angeregt werden, so ergibt dies nach Glg. 1.48
eine minimale Repetitionszeit von TR(
23Na) = 8ms. Im Vergleich dazu wa¨re bei der
31P-MRS ein deutlich la¨ngeres TR notwendig: TR(
31P) = 1,06 s (T1≈ 4 s). Damit sind
beim 23Na-Kern in gleicher Messzeit etwa 133 mal mehr Wiederholungen (Signalakku-
mulationen) mo¨glich als bei 31P-Spins. Zusammen mit der etwas ho¨heren Empfindlich-
keit (Tab. 1.1) und der ho¨heren In-vivo -Konzentration ermo¨glicht dies eine signifikant
bessere ra¨umliche Auflo¨sung im Fall des 23Na-Kerns: Wa¨hrend bei der 31P-MRS mit
Voxelgro¨ßen von mehreren cm Kantenla¨nge gearbeitet werden muss, erreicht man mit
23Na eine Auflo¨sung im Bereich von nur wenigen mm (
”
23Na-Bildgebung“ [23]). Zusa¨tz-
lich ist 23Na fu¨r die MR-Bildgebung deshalb gut geeignet, da in vivo nur eine einzelne
Resonanzlinie auftritt.
Die Sensitivita¨t der 31P-NMR-Spektroskopie kann durch die Erweiterung zum Doppel-
resonanz-Experiment verbessert werden:
• Durch Breitband-Entkopplung der skalar wechselwirkenden Kerne 1H-31P
”
kolla-
bieren“ bestimmte Phosphor-Multipletts zu Singuletts. Dadurch erho¨ht sich das
SNR und die Resonanzen sind besser quantifizierbar. Entkopplung wird durch
Einstrahlung in das 1H-Spinsystem wa¨hrend der Auslese des 31P-Signals erreicht.
• Falls eine Kopplung zwischen den Spins besteht, kann die Polarisation der Proto-
nen teilweise auf die 31P-Kerne u¨bertragen werden. Als NOE (nuclear-overhauser-
effect) bezeichnet man NMR-Signalversta¨rkungen in Flu¨ssigkeiten aufgrund he-
teronuklearer Dipol-Dipol-Relaxation [24; 25].
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1.3 NMR-spektroskopische Bildgebung
Bis Anfang der 1970er-Jahre wurden in klassischen NMR-Experimenten Informatio-
nen u¨ber die chemische Umgebung und Wechselwirkungsprozesse von Spinsystemen
aus unlokalisierten NMR-Spektren gewonnen. Um Linienverbreiterungen aufgrund von
Inhomogenita¨ten des Grundmagnetfeldes zu minimieren, wurde ein mo¨glichst homoge-
nes B0-Feld angestrebt. P.C. Lauterbur [3] und P. Mansfield [4] waren die Ersten, die
entgegen diesem Trend bewusst Magnetfeldgradienten verwendeten, um eine ortsabha¨n-
gige Frequenz-Kodierung des NMR-Signals zu erzielen. Dies war die Geburtsstunde der
MR-Bildgebung oder auch MRT (Magnetresonanz-Tomographie). Fu¨r ihre Verdienste
erhielten Lauterbur und Mansfield 2003 den Nobelpreis fu¨r Physiologie und Medizin.
Im Folgenden wird das Prinzip der Ortskodierung in der MRT, das auch fu¨r die MRS
genutzt wird, skizziert.
1.3.1 Ra¨umliche Kodierung
Die Ortskodierung wird in der MRT durch lineare Magnetfeldgradienten in allen drei
Raumrichtungen erreicht.
Ein Gradientenfeld der Form 1.42 erzeugt eine Ortsabha¨ngigkeit der Larmor-Frequenz
der Spins entlang des Gradienten, die durch Glg. 1.44 beschrieben wird. Im rotierenden
Koordinatensystem gilt dann:
ωL(~r, t) = γ ~r · ~G(t). (1.52)
Wirkt der Magnetfeldgradient fu¨r die Dauer t ein, so akkumulieren die Spins am Ort ~r
die Phase [18]:









Dabei wurde angenommen, dass sich die ra¨umliche Position der Spins zeitlich nicht
vera¨ndert.
Das detektierte NMR-Signal ist proportional zur transversalen Komponente der Mag-
netisierung der lokalen Spindichteverteilung ρ(~r). Dabei wird immer das u¨ber das Vo-
lumen gemittelte Signal gemessen. Nach Glg. 1.39 la¨sst sich unter Vernachla¨ssigung der




d~r ρ(~r) eiω0 t eiΦ(~r,t). (1.54)
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d~r ρ(~r) eiΦ(~r,t) =
∫
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d~r ρ(~r) e−i 2π
~k·~r. (1.57)
Dies bedeutet, dass das NMR-Signal im
”
k -Raum“ die Fouriertransformierte der ra¨umli-
chen Spindichteverteilung ist. Durch eine inverse Fouriertransformation la¨sst sich daher




d~k S(~k) ei 2π ~r·
~k. (1.58)
Das Konzept des k -Raumes erlaubt demnach, auf einfache Weise die lokale Spindichte
einer Probe abzubilden: Durch Anlegen verschiedener Magnetfeldgradienten kann der
k -Raum sukzessive abgetastet werden und anschließend la¨sst sich die lokale Spindichte-
verteilung durch eine inverse Fouriertransformation berechnen. Bei zeitlich konstanten
Gradienten erfolgt die k -Raum-Abtastung durch eine einfache diskrete Aufzeichnung
des Signals wa¨hrend der Magnetfeldgradient anliegt.
Frequenz- und Phasenkodierung
Um den k -Raum effektiv abzutasten, wurden in den letzten 30 Jahren zahlreiche Stra-
tegien entwickelt. Dabei sind unterschiedlichste Gradientenschaltungen vorgeschlagen
worden [27]. Ziel ist es immer, diskrete k -Raum-Punkte anzusteuern.
Wird ein Gradient nur als Puls fu¨r eine kurze Zeit tp geschaltet, bevor die Datenauf-
nahme beginnt, so erfahren die Spins gema¨ß Glg. 1.53 eine Phasenverschiebung. Das
aufgezeichnete NMR-Signal ist damit individuell phasenkodiert. Daher werden solche
Gradientenpulse auch Phasenkodiergradienten genannt.
Wird ein Gradient wa¨hrend der Datenaufnahme geschaltet, so variieren die Resonanz-
frequenzen der lokalen Kernspins gema¨ß Glg. 1.52. Ein Abtasten des k -Raumes erfolgt
dann durch ein diskretes Aufzeichnen des NMR-Signals wa¨hrend des Gradienten. Mit
einem solchen Frequenzkodiergradient (oder auch Auslesegradient) werden z.B. kom-
plette k -Raum-Zeilen abgetastet.
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Das hier beschriebene Fourier-Verfahren zur MR-Bildrekonstruktion wurde bereits 1975
von Kumar et al. vorgeschlagen [28]. Es ist auf 2-dimensionale (2D) und auch 3-
dimensionale (3D) Bild-Datensa¨tze anwendbar. Die umfangreiche Rechenarbeit der
multidimensionalen Fouriertransformation erfolgt dabei mit dem digitalen FFT-Algo-
rithmus (Fast Fourier Transform [29]), der jedoch gleichma¨ßig verteilte k -Raum-Daten
beno¨tigt. Neben der Fourier-Bildgebung gibt es auch das Verfahren der Projektions-
Rekonstruktion, welches bereits von Lauterbur bei seinen ersten MR-Bildgebungs-Ex-
perimenten verwendet wurde [3]. Wa¨hrend dieses Akquisitionsschema in der medizi-
nischen MR-Bildgebung nur selten zur Anwendung kommt, wird es unter anderem er-
folgreich bei Elektron-Spin-Resonanz-Experimenten in der Materialforschung eingesetzt
[30].
1.3.2 2D-Sequenzen und Schichtanregung
In einer 2D-Sequenz1 wird im Gegensatz zu einer 3D-Sequenz initial eine schichtse-
lektive HF-Anregung vorgenommen. Dadurch ist bereits eine Raumdimension einge-
schra¨nkt und die k -Raum-Kodierung erfolgt lediglich in 2 Dimensionen. Das Verfahren
der Schichtselektion geht zuru¨ck auf Garoway et al. (1974) [31].
Im Folgenden wird davon ausgegangen, dass die anzuregende Schicht in der xy-Ebene
(senkrecht zur z-Achse) liegt. Durch Anlegen eines Magnetfeldgradienten in z-Richtung
wird die Resonanzfrequenz der Spins ortsabha¨ngig:
ωz = γ (B0 + zGz). (1.59)
Abbildung 1.4 veranschaulicht dieses Prinzip. Fu¨r kleine Flipwinkel kann die Dicke
und das Profil der angeregten Schicht ∆z direkt u¨ber das Frequenzspektrum ∆ω des






Fu¨r gro¨ßere Flipwinkel muss das Schichtprofil durch Lo¨sung der Bloch-Gleichungen
unter Anwesenheit des Magnetfeldgradienten berechnet werden. Die Schichtdicke wird
oftmals mit
”
TH“ (= thickness) abgeku¨rzt.
Um ein rechteckiges Profil zu erreichen, muss ein sinc-fo¨rmiger HF-Puls (sinc(ωt)=

















Abb. 1.4: Prinzip der schicht-selektiven Anregung: Ein Magnetfeldgradient erzeugt eine o¨rt-
liche Variation der Resonanzfrequenzen der Kernspins. Die Frequenzbandbreite ∆ω des HF-
Pulses bestimmt die Schichtdicke ∆z, innerhalb der die Spins angeregt werden. Die Zentralfre-
quenz ωs legt den Mittelpunkt der Schicht fest.
wobei τn der Zeitpunkt des ersten Nulldurchgangs des sinc-fo¨rmiger HF-Pulses ist. Die
Anregungsbandbreite des HF-Pulses skaliert demnach mit seiner La¨nge. Aufgrund der
endlichen Pulsdauer gibt es stets Abweichungen vom idealen Rechteckprofil fu¨r die
Schichtanregung.
Schichtversatz
Diese U¨berlegungen gelten idealerweise fu¨r Kernspinsysteme mit einer einzelnen Reso-
nanzlinie (wie z.B. 23Na). Der Normalfall sind jedoch Multilinien-Spektren: Aufgrund
der chemischen Verschiebung besitzen Kernspins mit unterschiedlicher chemischer Um-
gebung verschiedene Resonanzfrequenzen (Glg. 1.50). Dies fu¨hrt bei einem schicht-
selektiven Anregungspuls zu einem Schichtversatz. Liegt ein Magnetfeldgradient in z-






Bei ∆f = 440Hz 2 und einer Gradientensta¨rke von z.B. 4mT/m (TH = 40mm) be-
deutet dies fu¨r 31P-Kernspins (γP = 1, 08 · 108 (Ts)−1) ein Schichtversatz und damit
eine Fehllokalisierung des Ursprungsortes des Signals von 6,4mm.
2Diese chemische Verschiebung entspricht dem Frequenzabstand von Phosphokreatin (0 ppm) und
β-Adenosin 5’-Triphosphat bei 1,5T (Kap. 1.4.2).
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1.3.3 Eigenschaften des k-Raumes
Aufgrund des reziproken Zusammenhangs zwischen k -Raum und Ortsraum gelten fol-
genden Beziehungen:
• Kleine k -Raum-Frequenzen (Zentrum des k-Raumes) bestimmen die Grobstruk-
tur der Ortsraum-Bilder und damit den Bildkontrast.
• Hohe k -Raum-Frequenzen (Randbereiche des k-Raumes) beinhalten die Detailin-
formation des Bildes im Ortsraum.
Im realen NMR-Experiment wird der k -Raum in diskreten Schritten abgetastet. Fu¨r
eine konstante GradientenamplitudeG wa¨hrend der Datenaufnahme ist die Schrittweite





mit ∆t = dwell time der Datenaufnahme. Der Gradient sei beispielsweise in x-Richtung
angelegt (Gx). Mit Glg. 1.52 gilt dann fu¨r die Frequenz-Schrittweite bzw. die spektrale

















mit FOVx = Sichtfeld (field of view) und Nx= Anzahl der Inkremente in x-Richtung.











2 · kmax . (1.66)
Demnach ist das FOV gegeben durch die Schrittweite der k -Raum-Abtastung (∆k),
wa¨hrend die ra¨umliche Auflo¨sung des MR-Bildes u¨ber die maximale Breite (2 · kmax)
des aufgenommenen k -Raumes gesteuert wird.
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1.3.4 MRSI
Es ist mo¨glich, das im vorherigen Abschnitt eingefu¨hrte Konzept der Ortskodierung um
eine zusa¨tzliche spektrale Dimension zu erweitern, umMatrizen von Multilinienspektren
aufzunehmen. Diese Methode wird als NMR-spektroskopische Bildgebung oder MRSI
(magnetic resonance spectroscopic imaging) bezeichnet. A¨hnlich wie in der MR-Bild-
gebung erfolgt die ra¨umliche Kodierung u¨ber Magnetfeldgradienten. Zusa¨tzlich wird
jedoch noch der zeitliche Zerfall des NMR-Signals fu¨r jeden k -Raum-Punkt erfasst.
Dies entspricht der Einfu¨hrung einer zusa¨tzlichen Kodier-Achse. Das Messsignal la¨sst






d~r dν ρ(~r, ν) e−i 2π (
~k·~r+ν·t). (1.67)
Bei einer 3D-Ortskodierung ist eine 4D-Fouriertransformation zur Rekonstruktion des
NMR-spektroskopischen Bildes notwendig. Man erha¨lt fu¨r jeden Ort der Bildmatrix
ein komplettes NMR-Spektrum. Mit Hilfe von spektralen Karten lassen sich die Inten-
sita¨ten der Metabolitensignale des Gewebes ortsaufgelo¨st u¨ber einen großen Bereich
darstellen (metabolische Bilder).
k-Raum-Auslesestrategien in der MRSI
Fu¨r den Fall einer 2D-Ortskodierung hat das rekonstruierte 2D-MRSI-Signal dann fol-
gende mathematische Struktur:





dkx dky dt S(kx, ky, t) · e i 2π (kx·x+ky ·y+t·ν). (1.68)
So wie in der MR-Bildgebung sind auch beim MRSI unterschiedliche k -Raum-Auslese-
strategien mo¨glich. Die Schwierigkeit beim MRSI besteht jedoch darin, neben der ra¨um-
lichen Kodierung auch den freien zeitlichen Zerfall des NMR-Signals zu erfassen.
Die ersten MRSI-Umsetzungen gehen zuru¨ck auf Maudsley et al. [6] und Brown et al. [7].
Bei diesen sogenannten CSI-Experimenten (chemical shift imaging) wird das Spinsys-
tem zuna¨chst mit einem schicht-selektiven HF-Puls angeregt, um anschließend das Sig-
nal ausschließlich mit Phasenkodiergradienten individuell zu kodieren. Dies entspricht
einer punktfo¨rmigen k -Raum-Auslese. Nach der Ortskodierung wird der zeitliche Zerfall
des NMR-Signals wa¨hrend der freien Pra¨zession der transversalen Magnetisierung auf-
gezeichnet. Bei diesem konventionellen CSI-Verfahren ist die spektrale Auflo¨sung und
die zur Verfu¨gung stehende spektrale Bandbreite nur u¨ber die Anzahl der Datenpunkte
(Nδ) und der dwell time (∆t) entlang der Frequenzachse gegeben. In Kap. 2.2.2 wird
genauer auf eine CSI-Messsequenz eingegangen.
CSI ist das Standardverfahren des MRSI. Es liefert im Vergleich zu anderen Mess-
techniken zwar das gro¨ßte Signal-Rausch-Verha¨ltnis, ist jedoch sehr zeitaufwendig. Die
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Gesamtzeit (Ttot) fu¨r die Aufname eines 2D-CSI-Datensatzes mit einer ra¨umlichen Ko-
dierung von Nx×Ny Punkten ist bei einer Repetitionszeit TR gegeben durch:
Ttot = Nx ·Ny · TR. (1.69)
Bei einer 3D-Ortskodierung erweitert sich diese Berechnung durch die Anzahl der Ko-
dierschritte entlang der dritten Raumdimension Nz.
Um die Gesamtmesszeit einer MRSI-Messung zu reduzieren, wurden daher schnelle k -
Raum-Akquisitionsstrategien entwickelt. Eine der schnellsten dieser Techniken ist die
echo-planare NMR-spektroskopische Bildgebung, EPSI (echo-planar spectroscopic ima-
ging). Bei EPSI wird eine ra¨umliche und die spektrale Dimension gleichzeitig kodiert.
Ein 2D-Akquisitionsschema ist wie folgt aufgebaut: Zuna¨chst wird u¨ber einen Phasen-
kodiergradienten eine k -Raum-Zeile ausgewa¨hlt. Anschließend wird diese Zeile mit Hil-
fe eines oszillierenden Auslesegradienten abgetastet. Durch den periodisch invertierten
Auslesegradienten wird ein Zug von Gradientenechos generiert. Dieser Gradientenecho-
zug ist mit dem zeitlichen Zerfall des NMR-Signals moduliert (Relaxationszeit T ∗2 ).
Durch die sukzessive Datenaufnahme der Gradientenechos wird zum einen der k -Raum
entlang des Auslesegradienten abgetastet und zum anderen erha¨lt man u¨ber den zeit-
lichen Zerfalls des NMR-Signals zu jedem k -Raum-Punkt die gewu¨nschte spektrale
Information. Die Gesamtdauer einer 2D-EPSI Messung ist gegeben durch:
Ttot = Ny · TR, (1.70)
wobei Ny = Anzahl der Phasenkodierschritte ist. Damit besitzt EPSI im Vergleich zu
CSI einen
”
Geschwindigkeitsvorteil“ um den Faktor Nx=Anzahl der Kodierschritte
in Ausleserichtung. Abbildung 1.5 illustriert die unterschiedlichen k -Raum-Auslese-
strategien von CSI und EPSI.
Das Akquisitionsschema von EPSI ist a¨hnlich dem der echo-planaren MR-Bildgebung,
EPI (echo-planar imaging [32]). Daher treten auch dieselben Probleme auf, welche zu
unterschiedlichen spektralen Artefakten fu¨hren ko¨nnen. Kapitel 2 bescha¨ftigt sich mit
dem EPSI-Akquisitionsschema und den damit verbundenen notwendigen Korrekturen.
In Kap. 3.3 findet sich ein Vergleich des SNR zwischen CSI und EPSI.
Die urspru¨ngliche Idee einer simultanen Kodierung der spektralen und einer ra¨umlichen
Dimension ist bereits Mitte der 1980er-Jahre diskutiert worden [8; 33; 34; 35; 36].
Die erstmalige Anwendung in der 1H-MRSI am menschlichen Gehirn in vivo wurde
jedoch erst Mitte der 1990er-Jahre realisiert [9; 10]. Eine Anwendung der In-vivo -
EPSI-Technik an anderen Kernen als 1H gelang erstmals T. Wilhelm in einem 31P-
EPSI-Experiment am menschlichen Wadenmuskel [12; 13]. Von einer Anwendung des









Abb. 1.5: Unterschiedliche k -Raum-Auslesestrategien von a) CSI und b) EPSI. Bei CSI wird
der k -Raum rein mit Phasenkodiergradienten in x- und y-Richtung (Gph,x, Gph,y) punktfo¨rmig
abgetastet. Zu jedem k -Raum-Punkt wird der FID-Zerfall des NMR-Signals aufgezeichnet. Bei
EPSI wird mit Hilfe eines Auslesegradienten (Grd,x) eine simultane Kodierung der spektralen-
und einer ra¨umlichen Dimension erreicht.
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1.4 Das menschliche Gehirn
If the brain were so simple
we could understand it,
we would be so simple we couldn’t.
Lyall Watson
1.4.1 Struktur
Das Gehirn ist eines der am intensivsten untersuchten Organe des menschlichen Ko¨r-
pers. Trotz aller wissenschaftlichen Bemu¨hungen ist es aber bis jetzt noch nicht gelun-
gen, die komplexen Hirnfunktionen vollends zu entschlu¨sseln und zu verstehen.
Das Gehirn des Menschen wiegt etwa 1,3 - 1,6 kg. Stark vereinfacht la¨sst es sich in drei
Bereiche unterteilen: Das Großhirn, das Kleinhirn und der Hirnstamm. Dabei macht
das Großhirn etwa 80% der Hirnmasse aus. Es kann wiederum in vier unterschiedliche
Areale eingeteilt werden, denen verschiedene Hirnleistungen zugeordnet sind: Wa¨h-
rend im Frontallappen (Stirn-Bereich) unter anderem wesentliche Funktionen der Ich-
Wahrnehmung, der Verhaltenskontrolle, des motorischen Sprachzentrums und der Be-
wegungssteuerung zu finden sind, sitzen im Parietallappen (Scheitellappen) das Ho¨r-
und Sprachversta¨ndniszentrum. Im hinteren Teil des Großhirns, dem Okzipitallappen,
befindet sich das zentrale Areal zur Verarbeitung visueller Reize (visueller Kortex).
Der Temporallappen (Schla¨fenlappen) ist wichtig fu¨r das Geda¨chtnis sowie fu¨r Gefu¨h-
le und Emotionen. Im Hirnstamm befinden sich Nervenbahnen, die das Gehirn mit
dem Ru¨ckenmark verbinden. Dort ist auch das Atemzentrum angesiedelt, welches die
Atmung, das Herz-Kreislauf-System und den Blutdruck regelt. Das Kleinhirn ist wich-
tig fu¨r die motorische Koordination und steuert im Wesentlichen die Abstimmung der
Bewegungsabla¨ufe.
Das Gehirn ist von Hirnwasser (Liquor, Cerebral Spinal Fluid, CSF) umgeben, welches
sich auch in den im Inneren des Gehirns angeordneten Hirnkammern (Ventrikel) befin-
det. Das Großhirn ist in der Mitte durch einen Einschnitt in zwei Hemispha¨ren geteilt.
Die Struktur der beiden Hirnha¨lften ist stark gefaltet bzw. gefurcht. Die 2 - 4mm dicke
Oberfla¨che des Großhirns bildet die Großhirnrinde. Abbildung 1.6 zeigt schematisch
den Aufbau des menschlichen Gehirns.
Es gibt verschiedene zerebrale Zelltypen: Die Neuronen (Nervenzellen) bestehen aus
einem Zellko¨rper (Soma), aus den Nervenzellfortsa¨tzen (Dendriten) zur Aufnahme syn-
aptisch u¨bertragener Informationen und einem faserartigen Fortsatz (Axon), der elek-
trische Nervenimpulse vom Zellko¨rper wegleitet. Die graue Hirnsubstanz (gray matter,
GM) liegt auf der Hirnrinde und besteht vorwiegend aus den Zellko¨rpern der Nervenzel-
len, wa¨hrend die Nervenfasern die weiße Hirnsubstanz (white matter, WM) im Inneren












Abb. 1.6: Aufbau des menschlichen Gehirns. Das fu¨r die Verarbeitung visueller Reize zusta¨n-
dige Areal (visueller Kortex) befindet sich im hinteren Teil des Großhirns (Okzipitallappen).
Quelle: virginia.edu
Nervenimpulse selektiv weiterleiten. Im Verbund werden dadurch Informationen verar-
beitet und gespeichert. Der Informationsaustausch zwischen den Nervenzellen erfolgt
u¨ber Synapsen mittels verschiedener chemischer Botenstoffe (Neurotransmitter). Das
menschliche Gehirn entha¨lt zwischen 30 und 100 Milliarden Neuronen.
Neben den Neuronen sind die Gliazellen der wichtigste Zelltyp im Gehirn. Sie machen
etwa 50% des gesamten Hirnvolumens aus. Die Gliazellen lassen sich noch einmal in
Astrozyten, Oligodendrozyten, Ependymzellen und Mikrogliazellen untergliedern. Wa¨h-
rend die Astrozyten eine wichtige Funktion fu¨r den Stoffwechsel und die Blut-Hirn-
Schranke des Gehirns spielen, bilden die Oligodendrozyten die Markscheiden um die
Nervenzellfortsa¨tze. Die Ventrikel sind von Ependymzellen ausgekleidet und die Mikro-
gliazellen entstammen dem Knochenmark und haben Aufgaben bei der Immunabwehr
im Nervensystem.
Obwohl das Gehirn eines erwachsenen Menschen nur etwa 2% der gesamten Ko¨rper-
masse entspricht, beno¨tigt es doch ca. 20% des Ruhe-Energieumsatzes. Der zerebrale
Energiestoffwechsel wird in Kap. 3.5.1 ausfu¨hrlicher behandelt, um einen Bezug herzu-
stellen zu dem metabolischen
”
Fenster“, das die hier entwickelte Messtechnik anbietet.
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1.4.2 Zerebrale 31P-NMR-Spektroskopie
Die 31P-NMR-Spektroskopie ermo¨glicht nicht-invasive Untersuchungen der Biochemie
des lebenden menschlichen Gehirns. Bereits bei einer Feldsta¨rke von 1,5T lassen sich
folgenden Resonanzen ortsaufgelo¨st quantifizieren:
Phosphokreatin (PCr) Phosphokreatin ist ein tempora¨rer Speicher von Phosphat-
gruppen im Energiestoffwechsel. Bei kurzfristigem, schnellem Energiebedarf wird
PCr im Rahmen des Creatin-Kinase-Zyklus zur Abpufferung des ATP-Pools be-
nutzt (Kap. 3.5.1). PCr liefert im 31P-NMR-Spektrum eine einfache Singulett-
Resonanz und wird daher als interne Chemical-Shift-Referenz (δ=0ppm) ver-
wendet.
Adenosin 5’-Triphosphat (ATP) ATP ist der Hauptenergietra¨ger aller Zellen (je-
der Lebensform). Durch Enzyme wird ATP in Adenosin-Diphosphat (ADP) und
Phosphat aufgespalten. Dabei werden 64,3 kJ Energie pro kg frei. Diese Ener-
gie ermo¨glicht die Arbeitsleistungen in den Zellen. ATP ergibt im 31P-NMR-
Spektrum drei Multiplett-Resonanzen: α-ATP (Dublett, δ=-7,5 ppm), β-ATP
(Triplett, δ=-16,5 ppm), γ-ATP (Dublett, δ=-2,5 ppm).
anorganisches Phosphat (Pi) Anorganisches Phosphat entsteht bei der Dephos-
phorylierung der ATP-Moleku¨le. U¨ber die Frequenzverschiebung relativ zu PCr
la¨sst sich der intrazellula¨re pH-Wert bestimmen [37; 38].
Phosphomonoester (PME) Die PME-Resononanzen erstrecken sich u¨ber einen wei-
ten Spektralbereich (δ=5 - 7,5 ppm) und sind eine Superposition verbreiterter
Multipletts. Der Hauptbeitrag wird dabei Phosphorylethanolamin (PE) und Phos-
phorylcholin (PC) zugeordnet.
Phosphodiester (PDE) A¨hnlich wie die PME-Resonanzen bilden die PDE-Signale
ein breites Resonanzband (Spektralbereich δ=2 - 4 ppm). Hautpbestandteile sind
Glycerophosphorylethanolamin (GPE) und Glycerophosphorylcholin (GPC). Die
verschiedenen PDE- und PME-Resonanzen ko¨nnen bei 1,5T nicht aufgelo¨st wer-
den. Mit Hilfe von Entkopplungs-/Editing-Sequenzen, z.B. RINEPT, ist man in
der Lage, die Hauptkomponenten (PE, PC, GPE, GPC) quantitativ zu analysie-
ren [39; 40; 41].
Abbildung 1.7 zeigt ein typisches In-vivo -31P-NMR-Spektrum des menschlichen Ge-
hirns (ortsaufgelo¨ste Messung im visuellen Kortex). Die Resonanzen zwischen 0 und
8 ppm sind von einem breiten Resonanzband u¨berlagert. Ein Großteil davon sind Si-
gnale von Phospholipiden (PL). Diese U¨berlagerung erschwert erheblich die Quantifi-
zierung der Resonanzen in diesem Spektralbereich. Tabelle 1.2 fasst die durchschnittli-














Abb. 1.7: Typisches In-vivo -31P-NMR-Sepktrum des menschlichen Gehirns (31P-{1H}-EPSI-
Messung mit Gradientenanstiegszeit = 150µs, Messdauer = 36 min, TR=180ms, Voxel-
volumen=100ml). PCr = Phosphokreatin, Pi = anorganisches Phosphat, ATP = Adenosin
5’-Triphosphat, PME = Phosphomonoester, PDE = Phosphodiester
Metabolit Konzentration [mM ] T1[s]
PCr 2,7 - 5,2 2,7 - 3,6
Pi 1,0 - 2,6 1,4 - 1,5
ATP 1,8 - 3,5 0,6 - 1,4
PME 2,6 - 4,0 1,4 - 2,7
PDE 7,3 - 13,2 1,3 - 1,6
Tab. 1.2: Mittlere Konzentrationen und T1-Zeiten der wichtigsten
31P-Metaboliten im mensch-




2.1.1 MR-Tomograph und Spulensystem
Alle Experimente wurden an einem Ganzko¨rper-MR-Tomographen vom Typ MAGNE-
TOM Vision plus c© der Firma Siemens (Siemens Medical Solutions, Erlangen) durch-
gefu¨hrt (Abb. 2.1 a). Die statisch magnetische Feldinduktion des Tomographen betra¨gt
B0=1,5T. Die zur Ortskodierung notwendigen zusa¨tzlichen Gradientenfelder werden
durch drei orthogonale Spulensysteme erzeugt. Zur Homogenisierung (Shim) und Fein-
abstimmung des Grundfeldes steht ein weiteres System aus insgesamt acht Spulen zur
Verfu¨gung. Der Tomograph wird mit der Software NUMARIS/3 betrieben. Neben den
vom Hersteller zur Verfu¨gung gestellten Standard-Sequenzen ist es mo¨glich, mit dem
Programm PARGEN (PARameter GENerator) eigene Puls-Sequenzen zu entwickeln.
Die Implementierung von EPSI-Sequenzen setzt Auslesegradienten mit besonders kur-
zen Gradientenanstiegszeiten voraus. Der Tomograph verfu¨gt u¨ber ein auf dem Prin-
zip der resonanten Entladung basierenden
”
EPI-Booster“-System, welches sinusfo¨rmige
Gradienten-Anstiegsflanken mit extrem kurzen Anstiegszeiten erzeugen kann. Diese so-
gannte slewrate betra¨gt nur ein Viertel der Zeit, welche ohne den EPI-Booster beno¨tigt
wu¨rde (slewrate mit EPI-Booster = 125mT/ms). Die Anstiegsflanke ist dabei durch ei-
ne Sinus-Viertel Welle gegeben, deren Dauer im Folgenden tramp= ”
Gradienten-Ramp-
Zeit“ genannt wird. Die maximale Gradientensta¨rke betra¨gt 25mT/m.
Der MR-Tomograph verfu¨gt zudem u¨ber ein HF-Breitbandsystem, so dass NMR-spek-
troskopische Experimente nicht nur auf der Protonenfrequenz (1H: 63,6Hz bei 1,5T),
sondern auch auf der Phosphorfrequenz (31P: 25,7Hz bei 1,5T) mo¨glich sind. Mit ei-
nem zweiten, unabha¨ngigen HF-Kanal, welcher ausschließlich auf der Protonenfrequenz
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a)
b)
Abb. 2.1: a) Frontansicht des Ganzko¨rper-MR-Tomographen vom Typ MAGNETOM Vision
plus c©, Hersteller: Siemens Medical Solutions, Erlangen. b) 1H-/31P-doppelresonante, zirkular
polarisierte Kopfspule, Hersteller: Rapid Biomedical, Wu¨rzburg.
senden kann, sind zusa¨tzlich Doppelresonanz-Experimente mo¨glich. Frequenz und zeit-
liche Folge der Pulse des zweiten Kanals werden u¨ber das auf der Hauptkonsole ablau-
fende Sequenzpulsprogramm gesteuert. Pulsform und -dauer ko¨nnen dabei u¨ber einen
externen Laptop, welcher mit dem Steuerrechner des zweiten Kanals verbunden ist,
vorgegeben werden.
Fu¨r die Aufnahme von hochaufgelo¨sten MR-Bildern zur Segmentierung des Gehirnge-
webes wurde die Standard-1H-Kopfspule (Hersteller: Siemens) des Tomographen ver-
wendet. Alle 31P-Experimente wurden mit einer 1H-/31P-doppelresonanten, zirkular
polarisierten Kopfspule der Firma RAPID Biomedical, Wu¨rzburg, durchgefu¨hrt (Abb.
2.1 b). Beide Spulen verfu¨gen u¨ber eine automatische Abstimmfunktion beim Anschluss
an den MR-Tomographen.
2.1.2 Phantome
Neben der Generierung der verschiedenen 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen bestand ein wei-
terer wichtiger Aspekt dieser Arbeit in der Verbesserung und in der Optimierung der
Messparameter. Ein Großteil dieser Untersuchungen wurde an Modelllo¨sungen mit be-
kannten Substanzkonzentrationen, sogenannten Phantomen, durchgefu¨hrt. Insgesamt
wurden vier verschiedene Phantome mit unterschiedlichen Stoffzusammensetzungen
und unterschiedlicher Geometrie konzipiert:
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Phantom Nr. 1 Flacher Kunststoff-Zylinder mit 14 cm Durchmesser und 8 cm La¨nge.
(wa¨ssrige) Modelllo¨sung: 50mMol PCr und 50mMol PE in voll-entsalztem (VE)
Wasser.
Phantom Nr. 2 Zwei-Komponenten-Phantom, bestehend aus einem mit Leitungs-
wasser gefu¨llten Kunststoff-Zylinder (16 cm Durchmesser, 20 cm La¨nge) und einer
in der Mitte des Zylinders befestigten, austauschbaren 250ml Flasche, gefu¨llt mit
der Testflu¨ssigkeit.
(wa¨ssrige) Modelllo¨sung: 50mMol PCr, 50mMol PE und 20mMol ATP.
Phantom Nr. 3 Phantom mit a¨hnlichen Konzentrationen von phosphorylierten Me-
taboliten wie im Hirngewebe: 2 L Flasche.
(wa¨ssrige) Modelllo¨sung: 10mMol PCr, 10mMol PE und 10mMol ATP.
Phantom Nr. 4 Zwei-Komponenten-Phantom, a¨hnlich dem Phantom Nr. 2, nur mit
kleineren Dimensionen (2L Flasche gefu¨llt mit Wasser und 100ml Flasche gefu¨llt
mit Testflu¨ssigkeit, wie bereits in [45] verwendet).
(wa¨ssrige) Modelllo¨sung: 80mMol PE und 80mMol Methylendiphosphonsa¨ure
(MDPA: CH2(PO(OH)2)2). MDPA besitzt im Gegensatz zu den meisten In-vivo
Metaboliten eine große skalare Kopplungskonstante (J = 21Hz) und eine einfache
Triplett-Struktur [25].
Das in Phantom Nr. 1, 2, 3 enthaltene PCr ist chemisch instabil und zerfa¨llt nach
einiger Zeit zu anorganischem Phosphat (Pi) und Kreatin (Cr). Die Konzentration von
PCr und Pi ist daher abha¨ngig vom Messzeitpunkt.
Abbildung 2.2 zeigt exemplarisch ein Foto von Phantom Nr. 2 zusammen mit unloka-
lisierten 31P-FID Spektren aller vier Testphantome.
Fu¨r In-vivo -Messungen wurde ein kleines Phantom, gefu¨llt mit etwa 50ml Tris(dimethyl-
amino)phosphin (TDP -Phantom: P(N3(CH3))6, Konzentration unbekannt jedoch ver-
gleichsweise hoch) verwendet. Die Resonanzfrequenz von Tris(dimethylamino)phosphin
liegt in etwa 3 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz der u¨blichen In-vivo -31P-Metaboliten.
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Abb. 2.2: a) Phantom Nr. 2 zusammen mit unlokalisierten Spektren aller vier zur Optimierung
der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen benutzten Phantome (FID-Messung): b) Phantom Nr. 2 (TR=
2 s, nav = 30, α = 60◦); c) Phantom Nr. 3 (TR= 5 s, nav = 30, α = 60
◦); d) Phantom Nr. 1
(TR= 1 s, nav = 30, α = 60




Im Folgenden werden die in dieser Arbeit eingesetzten und teilweise neu entwickelten
Pulssequenzen vorgestellt und die wichtigsten Sequenzparamter erkla¨rt.
Im Gegensatz zu der rein phasenkodierten CSI-Technik, bei der das Signal wa¨hrend
der freien Pra¨zession des Spinsystems aufgezeichnet wird, verwendet EPSI periodisch
invertierte Auslesegradienten wa¨hrend der Datenaufnahme. Dabei werden die spektro-
skopische und eine ra¨umliche Dimension gleichzeitig kodiert, was zu einer drastischen
Reduktion der Messzeit fu¨hrt. Das Messprinzip von EPSI wurde bereits in Kap. 1.3.4
skizziert und soll im Folgenden etwas genauer beschrieben werden.
2.2.1 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen
Als Basis der implementierten 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen diente die von T. Wilhelm im
Rahmen seiner Dissertation erstmals realisierte 31P-EPSI-Technik fu¨r die Anwendung
am menschlichen Wadenmuskel (mit einer 31P-Oberfla¨chenspule) [12; 13], welche dann
spa¨ter von M. Lang zum Doppelresonanz-Verfahren mit NOE -Versta¨rkung des 31P-
Signals erweitert wurde [14].
Alle 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen wurden mit sinusfo¨rmigen Auslesegradienten implemen-
tiert. Der prima¨re Grund hierfu¨r ist die Tatsache, dass die notwendigen, extrem kurzen
Gradientenanstiegszeiten tramp nur mit Hilfe des EPI-Boosters generiert werden konn-
ten, welcher wiederum nur ein sinusfo¨rmiges Ansteigen des Gradienten zula¨sst.
Sequenzstruktur
Die Struktur der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen ist in Abb. 2.3 dargestellt.
Zuna¨chst wird ein rechteckfo¨rmiger HF-Puls auf der Protonen-Resonanzfrequenz zur
NOE -Versta¨rkung des 31P-Signals eingestrahlt (Pulsdauer tp = 2ms). Danach folgt der
schicht-selektive Anregungspuls (sinc-Puls mit tp = 1,28ms) fu¨r das
31P-Spinsystem.
Der zeitliche Abstand tnoe zwischen diesen beiden Pulsen beeinflusst direkt den
31P-
Signalversta¨rkungsgrad aufgrund des NOE -Effekts. Er wurde gema¨ß Ref. [24] mit tnoe=
11,76ms gewa¨hlt [14]. Unmittelbar nach dem HF-Anregungspuls schließt sich ein 440µs
langer dreieckfo¨rmiger Phasenkodiergradient Gy an, gefolgt von einem sinusfo¨rmigen
Auslesegradienten Gx mit der Anstiegszeit tramp und Periodendauer ∆τ . Die Verzo¨ge-
rung τG zwischen dem
31P-HF-Anregungspuls und dem Beginn der Datenaufzeichnung
betra¨gt in allen 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen 1,1ms. Wa¨hrend der Auslesegradient peri-
odisch geschaltet wird, erfolgt eine zeitlich nicht a¨quidistante Aufzeichung des Signals.



















Abb. 2.3: Struktur der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen: Ein HF-Rechteckpuls (Pulszeit tp =
2ms) auf der Protonenfrequenz zur NOE -Versta¨rkung des 31P-Signals wird gefolgt von einem
schicht-selektiven 31P-Anregungspuls (sinc-Puls mit tp = 1,28ms, zeitliche Verzo¨gerung tnoe =
11,76ms). Nach einem dreieckfo¨rmigen Phasenkodiergradienten folgt ein sinusfo¨rmiger Ausle-
segradient mit Anstiegszeit tramp (Verzo¨gerung τG = 1,1ms) und Periodendauer ∆τ , der einen
Gradientenechozug von 256 Echopaaren erzeugt. Die Datenaufnahme erfolgt mit einem zeitlich
nicht gleichma¨ßigen Messraster, so dass die Datenpunkte a¨quidistant im k -Raum angeordnet
sind.
Der periodisch invertierte Auslesegradient Gx(t) mit maximaler Amplitude A0,
Gx(t) = A0 · sin(2π t/∆τ), (2.1)
erzeugt in kx-Richtung einen Zug von Gradientenechos, wobei eine Periode ∆τ von
Gx gerade zwei Gradientenechos generiert (Abb. 2.4). Dieser periodische Lesegradient
bewirkt, dass der k -Raum ebenfalls periodisch in kx-Richtung abgelaufen wird. Dabei






Gx(t)dt = A0 · γP ·∆τ
(2π)2
(2.2)
Damit die Gradientenechos dabei auf den Mittelpunkt des k -Raumes zentriert sind, wird
unmittelbar vor der Datenaufnahme mit einem Dephasiergradient (Sinushalbwelle) der
Rand des k -Raumes
”
angefahren“. Jedes Gradientenecho wird mit Nx Stu¨tzpunkte
la¨ngs der Zeitachse und einem zeitlich nicht a¨quidistanten Aufnahmeraster aufgezeich-
net. Die beiden senkrecht aufeinander stehenden Magnetfeldgradienten Gx und Gy















Abb. 2.4: 31P-EPSI-Sequenz: Der sinusfo¨rmige Auslesegradient (mit maximaler Amplitude A0
und Periodendauer ∆τ) erzeugt einen Gradientenechozug (Nδ = 256 Echopaare), welcher mit
dem zeitlichen T ∗2 -Zerfall der Magnetisierung moduliert ist. Damit wird eine ra¨umliche und
die spektrale Dimension gleichzeitig kodiert. Jedes Gradientenecho wird mit Nx Punkten und
einem zeitlich nicht a¨quidistanten Aufnahmeraster aufgezeichnet.
MRSI-Methoden notwendige Abtastung des k-Raumes erfolgt also mit insgesamt Ny
Phasenkodier-Gradientenpulsen und Nx Abtastpunkten der Gradientenechos. Fu¨r jede
phasenkodierte k -Raum-Zeile erfolgt eine HF-Anregung.
Der vom Auslesegradient erzeugte Gradientenechozug ist mit dem zeitlichen T ∗2 -Zerfall
der Magnetisierung moduliert (Abb. 2.4). Diese Modulation beinhaltet die spektrale In-
formation von EPSI [33; 34]. Beim periodischen Durchlaufen immer derselben, durch Gy
individuell kodierten k -Raum-Zeile, kann somit nach dem Umsortieren der Messdaten
der zeitliche Verlauf des NMR-Signals eines bestimmten k -Raum-Punktes rekonstruiert
werden. Damit wird bei EPSI sowohl eine ra¨umliche als auch die spektrale Dimension
gleichzeitig kodiert und ausgelesen.
Alle in dieser Arbeit verwendeten 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen wurden fu¨r die Erzeugung
von Nδ = 256 Gradientenechopaaren implementiert (insgesamt 512 einzelne Gradien-
tenechos). Die Matrixgro¨ße betrug immer Nx×Ny = 8×8, so dass fu¨r die Aufnahme
einer kompletten 31P-EPSI-Matrix insgesamt 8 HF-Anregungspulse notwendig waren.









Abb. 2.5: a) Bei einem zeitlich a¨quidistanten Messzeitraster werden bei sinusfo¨rmigen Auslese-
gradienten die a¨ußeren k -Raum-Zonen enger abgetastet als die inneren. Um eine diskrete (digi-
tale) Fouriertransformation durchfu¨hren zu ko¨nnen, mu¨ssen die Daten erst auf ein gleichma¨ßiges
k -Raum-Raster interpoliert werden (gridding). b) Ein zeitlich nicht a¨quidistantes Messzeitraster
sorgt hingegen dafu¨r, dass die Daten im k -Raum gleichma¨ßig angeordnet sind.
Die Realisierung und Programmierung der 31P-{1H}-EPSI-Sequenz auf dem MR-To-
mograph ist detailliert im Anhang A dieser Arbeit erla¨utert. Dort findet sich auch
der Quellcode fu¨r eine 31P-{1H}-EPSI-Sequenz mit einer Gradientenanstiegszeit von
tramp = 150µs.
Zeitlich variable Datenaufnahme
Durch den sinusfo¨rmigen Amplitudenverlauf des Auslesegradienten Gx fu¨hrt ein zeitlich
a¨quidistantes Aufnahmeraster zu einer nicht gleichma¨ßigen Abtastung des k -Raumes
(Abb. 2.5). A¨ußere k -Raum-Zonen werden enger abgetastet als innere. Um trotzdem
den zur Datenrekonstruktion notwendigen diskreten Fouriertransformationsalgorithmus
benutzen zu ko¨nnen, mu¨ssten die Daten zuna¨chst auf ein a¨quidistantes k -Raum-Gitter
interpoliert werden (gridding).
Alternativ dazu ko¨nnen die Daten auch mit einem zeitlich nicht a¨quidistantem Raster
aufgenommen werden. Der fu¨r diese Experimente verwendete MR-Tomograph unter-
stu¨tzt diese Aufnahmetechnik. Dabei wird die zeitliche Struktur der Datenaufnahme
gema¨ß des sinusfo¨rmigen Auslesegradienten so angepasst, dass die Daten im k -Raum
bereits gleichma¨ßig verteilt sind (siehe Abb. 2.5). Dadurch ist kein gridding der Daten
erforderlich.
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Das zeitlich nicht a¨quidistante Messraster setzt voraus, dass das Integral der zwischen
zwei benachbarten Datenpunkten zuru¨ckgelegten Strecke im k -Raum immer konstant
und gerade (1/Nx) -tel der gesamten k -Raum-Fla¨che ist. Fu¨r zwei Messpunkte zu den




























Damit kann rekursiv das Messzeitraster fu¨r alle 256 Gradientenechopaare berechnet
und dem MR-Tomographen als externe Trigger-Datei vorgegeben werden.
Rekonstruktion
Die Rekonstruktion von EPSI-Daten ist im Vergleich zu Standard-CSI-Daten recht
aufwendig. Da das Akquisitionsschema dem einer EPI-Bildgebungssequenz a¨hnlich ist,
treten auch die meisten von EPI bekannten Artefakte auf, welche umfangreiche Kor-
rekturen erfordern.
Der periodisch geschaltete, sinusfo¨rmige Auslesegradient erzeugt pro Periode zwei Gra-
dientenechos. Echos mit positiver Gradientenamplitude (ungerade Echos) enthalten die
k -Raum-Information in umgekehrter Reihenfolge wie Echos mit negativer Gradienten-
amplitude (gerade Echos). Daraus ergeben sich eine Reihe wichtiger Konsequenzen:
• Die Daten der ungeraden Echos mu¨ssen im ersten Rekonstruktionsschritt zeit-
lich invertiert werden. Die zu einem bestimmten kx-Wert geho¨renden geraden
und ungeraden Echos ko¨nnen nicht unmittelbar zusammen benutzt werden, da
der zeitliche Abstand der Punkte nicht gleichma¨ßig ist [46]. Der digitale FFT-
Algorithmus (Fast Fourier Transform [47]), welcher zur Rekonstruktion verwen-
det wird, beno¨tigt jedoch gleichma¨ßig im k -Raum verteilte Messdaten. Zudem
fu¨hrt das ungleichma¨ßige Abtasten zu einer Reduktion der spektralen Breite und
daher zu Artefakten, sogenannten
”
Einfaltungen“. Mo¨chte man trotzdem direkt
die Daten der beiden Echotypen verwenden, muss die aufwendige interlaced Fou-
riertransformation angewendet werden [46], welche jedoch eine Vielzahl von Pha-
senproblemen mit sich bringen kann [48].
• Um dieses Problem zu umgehen, hat sich bei der EPSI-Technik die getrennte Re-
konstruktion von geraden und ungeraden Echos durchgesetzt [9; 10; 49; 50; 51].
Beide Datensa¨tze enthalten die vollsta¨ndige k -Raum-Information, jedoch nur die
Ha¨lfte der spektralen Information. Die spektrale dwell time verdoppelt sich von
einer halben Periode des Auslesegradienten zu einer vollen Periode (∆τ). Dies
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bedeutet, dass sich die spektrale Breite halbiert, was vor allem bei hochaufgelo¨s-
ten 1H-EPSI Anwendungen zu Problemen fu¨hren kann. Um die spektrale Breite
wieder zu vergro¨ßern, muss der zeitliche Abstand der Gradientenechos verku¨rzt
werden. Die erforderlichen hohen Gradientenamplituden verhindern jedoch ein
schnelles Invertieren des Auslesegradienten, da es bei sehr schneller Gradienten-
schaltung physiologische Probleme auftreten ko¨nnen: Stimulation der peripheren
Nerven mit der Folge unkontrollierter Muskelzuckungen [52; 53; 54]. Daher wen-
det man große Anstrengungen auf, um die spektrale Breite mit verschiedenen
anderen Techniken wieder zu erweitern [34; 48].
• Ein weiteres großes Problem bei EPSI stellen die sogannten Nyquist-Geister-
Artefakte dar, welche auch aus der EPI-Bildgebung bekannt sind [55]. Bei einer
EPI-Bildgebungssequenz repra¨sentieren gerade und ungerade Echos unterschied-
liche k -Raum-Zeilen. Da das Gradientensystem des MR-Tomographen dabei im
Grenzbereich der Leistungsfa¨higkeit gefahren wird, ko¨nnen selbst kleine Inkon-
sistenzen beim Invertieren des Auslesegradienten zu einer relativen Verschiebung
der Echomaxima fu¨hren: kx= 0 ist bei geraden und ungeraden Echos unterschied-
lich positioniert. Dies fu¨hrt zu einer Periodizita¨t im k -Raum und daher zu N/2-
Geisterartefakten und Einfaltungen in Phasenkodierrichtung [18; 55]. Bei EPSI
kodieren gerade und ungerade Echos die spektrale Dimension, so dass eine Ver-
schiebung der beiden Echos zueinander ebenfalls zu (spektralen) Artefakten und
”
Geisterresonanzen“ fu¨hren kann [56].
Nahezu alle 1H-EPSI-Implementationen auf neueren MR-Tomographen nutzen
ein a¨quidistantes Messzeitraster. Die gewonnenen k -Raum-Daten mu¨ssen daher
anschließend auf ein gleichma¨ßiges Gitter interpoliert werden. Um Verschiebungen
des k -Raum-Zentrums zwischen geraden und ungeraden Echos zu kompensieren,
wird oftmals versucht, den zeitlichen Versatz der Echomaxima entlang kx durch
eine genaue Messung der k -Raum-Trajektorie zu bestimmen [46; 57]. Alternativ
wird der Schwerpunkt der Echos berechnet und die Echozentren zueinander aus-
gerichtet [56]. Die notwendige Phasenkorrektur verla¨uft dann a¨hnlich wie bei EPI
[55].
Ein weiterer Grund fu¨r eine mo¨gliche Verschiebung der Echomaxima sind zeit-
liche Verzo¨gerungen der Datenaufnahme gegenu¨ber dem Start der Gradienten-
schaltung. Diese
”
Delays“ fu¨hren ebenfalls zu einem zeitlichen Versatz der Echos
[56]. In dieser Arbeit wurde ein zeitlich nicht a¨quidistantes Messraster verwen-
det. Daher sind die Messpunkte bereits gleichma¨ßig im k -Raum angeordnet. Da
die Gradientenechos mit einer geraden Anzahl von Punkten abgetastet werden,
hat das
”
Umdrehen“ der ungeraden Echos eine Verschiebung des Echomaximums
von einem k -Raum-Punkt zur Folge. Dieser k-Raum-Shift fu¨hrt nach dem Fourier-
Shift-Theorem [18] zu einer linearen Phase im Ortsraum, welche korrigiert werden
muss (siehe Kap. 2.3). Die zeitlichen Verzo¨gerungen der Datenaufnahme gegen-
u¨ber der Gradientenschaltung sind bei 31P-EPSI eher zu vernachla¨ssigen, da hier
mit einer relativ geringen ra¨umlichen Auflo¨sung gearbeitet wird.
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• Gerade und ungerade Echos sind aufgrund der unterschiedlichen Verzo¨gerungs-
dauer zwischen HF-Anregung und Auslesebeginn mit unterschiedlichen Phasen
erster Ordnung behaftet, die wa¨hrend der Rekonstruktion korrigiert werden mu¨s-
sen (Details hierzu finden sich in Kap. 2.3).
• Zusa¨tzlich u¨berlagern sich Sto¨rungen infolge lokaler Magnetfeldgradienten und
Suszeptibilita¨ten mit der periodischen Amplitude des Auslesegradienten. Dies
kann abha¨ngig vom Vorzeichen des sinusfo¨rmig oszillierenden Gradienten zu ei-
nem nicht einheitlichen,
”
verschmierten“ Ablaufen des k -Raumes bei geraden und
ungeraden Echos fu¨hren, was wiederum Phasenprobleme mit sich bringt. Diese
Effekte sind bei EPSI nur sehr schwer zu kompensieren (Kap. 2.3).
Alle diese Effekte erzwingen eine getrennte Behandlung von geraden und ungeraden
Echos. Die daraus resultierende Halbierung der spektralen Breite stellt bei 31P-EPSI
jedoch kein Problem dar: Die Auflo¨sung ist im Vergleich zu 1H-EPSI recht gering, was
kleinere Gradientenamplituden erfordert. Daher kann der Auslesegradient genu¨gend
schnell invertiert werden, was nach Glg. 2.6 zu einer ausreichend großen spektralen
Breite fu¨hrt.
Nach der getrennten Rekonstruktion ko¨nnen die beiden Datensa¨tze fu¨r gerade und
ungerade Echos phasengleich wieder addiert werden, was idealerweise zu einer Verbes-
serung des SNR um den Faktor
√
2 fu¨hrt.
Abbildung 2.6 veranschaulicht die getrennte Behandlung der geraden und ungeraden
Echos: Die aufgenommen Daten des gesamten Gradientenechozuges liegen zuna¨chst als
linearer Vektor vor. Diese Kette von Echos wird in die beiden Echotypen zerlegt und
so umsortiert, dass fu¨r jeden abgetasteten k -Raum-Punkt der zeitliche T ∗2 -Zerfall des
jeweiligen Signals extrahiert werden kann. Fu¨r die beiden (getrennten) Datensa¨tze wird
der k -Raum jeweils immer in der selben Richtung durchlaufen. Der zeitliche Abstand
zwischen zwei Messpunkten (spektrale dwell time, ∆τ) betra¨gt dabei immer genau eine
Periodendauer und ist gegeben durch (Abb. 2.4):
∆τ = 4 · tramp. (2.5)
Durch das Umsortieren der Daten kann somit der zeitliche Zerfall des Signals (FID)
fu¨r jeden abgetasteten k -Raum-Punkt aufgenommen werden. Die nach der zeitlichen







4 · tramp . (2.6)
Bei getrennter Rekonstruktion von geraden und ungeraden Echos richtet sich die Dauer,
mit der der FID-Zerfall aufgezeichnet wird (FID-Akquisitionszeit, taq), nach der Anzahl
der Gradientenechopaare (Nδ) und tramp :
taq = Nδ · 4 · tramp. (2.7)











Abb. 2.6: Prinzip der Rekonstruktion der 31P-EPSI-Daten: Der vom MR-Tomographen gelie-
ferte lineare Datenvektor wird zuna¨chst in gerade Echos (negative Gradientenamplitude) und
ungerade Echos (positive Gradientenamplitude) getrennt. Anschließend werden die einzelnen
Datensa¨tze gema¨ß ihrer zeitlichen Reihenfolge umsortiert, so dass fu¨r jeden abgetasteten k -
Raum-Punkt der zeitliche T ∗2 -Zerfall des jeweiligen Signals extrahiert werden kann (zeitlicher
Abstand zwischen zwei Datenpunkten = ∆τ). Die zeitliche Fouriertransformation liefert das
Spektrum zu dem betrachteten k -Raum-Punkt. Die zur Verfu¨gung stehende spektrale Breite
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Abb. 2.7: Die notwendige Filterbandbreite bei einem nicht a¨quidistanten Messzeitraster ent-
spricht invers der ku¨rzesten Zeitspanne zwischen zwei benachbarten Datenpunkten δtmin.
A¨hnliches gilt fu¨r die minimale Repetitionszeit TR,min der
31P-EPSI-Sequenzen. Der
Abstand zwischen zwei HF-Anregungen ist gegeben durch die Dauer des Gradienten-
echozuges und der Zeit fu¨r die Pra¨paration der Phasenzyklierung nach der Auslese
sowie der Ansteuerung des 2. Kanals zur NOE -Signalversta¨rkung unmittelbar vor dem
na¨chsten HF-Puls. Diese Wartezeit betra¨gt in allen implementierten Sequenzen etwa
25ms. Damit ergibt sich:
TR,min = 25ms+ taq ∝ Nδ · 4 · tramp. (2.8)
Bei allen EPSI-Techniken ist die richtige Wahl der Filterbandbreite δν wa¨hrend der
Messung besonders wichtig. Hier gibt es den gro¨ßten Unterschied zu der CSI-Technik:
Bei CSI wird das Signal nach einer individuellen Phasenkodierung ohne die Anwesenheit
von Magnetfeldgradienten aufgezeichnet. Im Gegensatz dazu sind bei EPSI wa¨hrend der
Datenaufnahme starke Lesegradienten geschaltet. Daher darf die Filterbandbreite δν
nicht wie bei CSI gema¨ß der spektralen Breite ∆ν eingestellt werden. Fu¨r EPSI gilt
also:
∆νEPSI 6= δνEPSI . (2.9)
Nach dem Sampling -Theorem (Glg. 1.31) muss die Filterbandbreite dem Inversen der
ku¨rzesten Zeitspanne zwischen zwei benachbarten Datenpunkten δtmin entsprechen,
δν= 1/δtmin. Bei dem nicht a¨quidistanten Messzeitraster von
31P-EPSI liegt diese mi-
nimale dwell time gerade bei der maximalen Amplitude des Lesegradienten (Abb. 2.7).
Die notwendige Filterbandbreite kann demnach direkt aus dem numerisch berechneten
Messzeitraster gewonnen werden.
Um einen analytischen Ausdruck fu¨r δν herzuleiten, kann man zuna¨chst, a¨hnlich wie in
der MR-Bildgebung, die maximalen durch den Lesegradienten Gx am Rande des FOV
auftretenden Frequenzen berechnen. Mit Glg. 1.8 ergibt sich fu¨r die Filterbandbreite:
δν = 2 · νmax = γP
2π
·Gx,max · FOVx, (2.10)
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tramp [µs] ∆ν [kHz] Auflo¨sung [Hz] δν [kHz] taq [ms]
110 2,27 8,8 57,12 113
130 1,92 7,5 48,33 133
150 1,67 6,5 41,89 154
180 1,39 5,4 34,91 184
200 1,25 4,9 31,42 205
250 1,00 3,9 25,13 256
600 0,42 1,6 10,47 614
800 0,31 1,2 7,85 819
Tab. 2.1: Gradientenanstiegszeit tramp, spektrale Breite ∆ν spektrale Auflo¨sung, Filterband-
breite δν und FID-Akquisitionzeit taq der acht implementierten
31P-{1H}-EPSI-Sequenzen.
mit der maximalen Gradientenamplitude Gx,max = A0 und dem FOV in Leserichtung
(Glg. 1.66): FOVx = 1/∆kx = Nx/(2 · kmax). Mit Glg. 2.2 berechnet sich die erforder-









In dieser Arbeit wurden insgesamt acht 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen mit unterschiedli-
chen Gradientenanstiegszeiten implementiert. Alle Sequenztypen erlauben die Messung
von doppelt-gekippten Schichten mit einer Schichtdicke zwischen TH = 10 und 80mm.
Die Echozugla¨nge betrug immer Nδ = 256 Echopaare. Damit variierte nicht nur die
spektrale Breite, sondern auch die spektrale Auflo¨sung mit tramp. Tabelle 2.1 fasst die
erzielten spektralen Breiten, spektralen Auflo¨sungen, die notwendigen Filterbandbrei-
ten und effektiven FID-Abtastzeiten zusammen.
Ideale Gradienten
Wa¨re man in der Lage, die Gradienten in infinitesimal kurzer Zeit auf den gewu¨nschten
Wert zu fahren, so wa¨re theoretisch EPSI mit idealen Rechteckgradienten ohne Gra-
dientenschaltzeitverzo¨gerungen realisierbar. Auf den dann konstanten Plateau-Werten
der Gradienten wu¨rden die Daten mit konstanter dwell time aufgezeichnet. Bei gleicher
Periodendauer ∆τ wie die hier verwendeten Sinusgradienten wa¨re die erforderliche Fil-






Bei gleichem FOV, gleicher Matrixgro¨ße, gleicher spektraler Breite und gleicher Auf-
lo¨sung muss bei sinusfo¨rmigen Auslesegradienten ein um den Faktor π/2 gro¨ßere Fil-
terbandbreite als bei ideal rechteckfo¨rmigen Gradienten gewa¨hlt werden. Dies ist die
direkte Konsequenz aus der Tatsache, dass um in der gleichen Zeit den gleichen k -Raum
abzuscannen, bei sinusfo¨rmiger Auslese die maximale Gradientenamplitude gerade um
den Faktor π/2 erho¨ht ist.
Dadurch ergeben sich wichtige Konsequenzen fu¨r das theoretisch erreichbare Signal-
Rausch-Verha¨ltnis der implementierten 31P-EPSI-Sequenzen. Dieser Aspekt wird aus-
fu¨hrlich in Kap. 3.3 diskutiert.
Ra¨umlicher Versatz der Resonanzen bei 31P-EPSI
Der Auslesegradient bei der EPSI-Technik erzeugt die Frequenzkodierung des Mess-
signals in kx-Richtung. A¨hnlich wie in der EPI-Bildgebung treten auch hier die Pro-
bleme eines ra¨umlichen Versatzes der Signale von Resonanzen unterschiedlicher che-
mischer Verschiebung auf (chemical shift displacement). Diese Effekte fu¨hren in der
MR-Bildgebung bei zu kleinen Gradientensta¨rken zu einer ra¨umlichen Verschiebung
der Lipid-Signale [18]. Bleibt der Auslesegradient konstant (=Gx) wa¨hrend der Da-
tenaufnahme, so ist die Verschiebung zweier Signale mit Frequenzdifferenz ∆f fu¨r alle






∆fvoxel = γP ·Gx ·∆x. (2.14)
(Nshift = relative ra¨umliche Verschiebung der Ursprungsorte der Signale in Einheiten
von Voxeln; ∆fvoxel = Frequenzbandbreite pro Voxel = δν/Nx; ∆x = ra¨umliche Auflo¨-
sung). Die Verschiebungsartefakte sind demnach umso sta¨rker, je kleiner die Amplitude
des konstanten Auslesegradienten ist.
Im Fall eines sinusfo¨rmigen Auslesegradienten, wie er hier fu¨r 31P-EPSI verwendet wur-
de, ist das chemical shift displacement deutlich komplizierter und wird zu einer Funktion
von kx: spektrale Signale bei großen k -Raum-Werten, welche zu Beginn der Oszillati-
on bei kleinen Gradientenamplituden aufgenommen werden, sind sta¨rker beeinflusst
als Bereiche um das k -Raum-Zentrum zum Zeitpunkt des Gradientenmaximums. Dies
bedeutet, dass die Bilddetails sta¨rker von einem o¨rtlichen Versatz der einzelnen Reso-
nanzen betroffen sind als großfla¨chig verteilte Bereiche [58]. Da bei 31P-EPSI jedoch mit
einer sehr groben Auflo¨sung von lediglich Nx= 8 Punkten gearbeitet wird, ist der Ef-
fekt des chemical shift displacement vernachla¨ssigbar: Geht man zur Vereinfachung von
idealen, konstanten Auslesgradienten aus, so betra¨gt fu¨r eine 8×8 Matrix das chemical
shift displacement fu¨r die Pi- und die β-ATP-Resonanz (∆f ≈ 520Hz bei 1,5T) bei
einer spektralen Breite von 2 kHz (δν= 32 kHz nach Glg. 2.12) nur 0,13 Voxelbreiten.
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2.2.2 Weitere Sequenzen
Fu¨r Vergleiche der neu entwickelten 31P-EPSI-Sequenzen mit 31P-CSI in Bezug auf
spektrale Qualita¨t und SNR wurde eine auf dem Tomographen zur Verfu¨gung stehende
konventionelle 31P-CSI-Sequenz benutzt, die im Folgenden beschrieben wird.
Neben den 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen wurden zwei weitere Sequenztypen implemen-
tiert: eine 31P-Inversion-Recovery-Sequenz (IR mit FID-Aufnahme) zur unlokalisierten
Bestimmung der T1-Zeiten von Phosphormetaboliten sowie eine schicht-selektive Shim-
Sequenz.
31P-Chemical-Shift-Imaging-Sequenz (CSI)
Wie bereits in Kap. 1.3.4 dargelegt, ist CSI die Standard-MRSI-Methode in der in-vivo-
31P-MR-Spektroskopie. Der k -Raum wird dabei punktweise mit Hilfe von Phasenko-
diergradienten abgetastet. Im Unterschied zu 31P-EPSI werden beim 31P-CSI wa¨hrend
der Datenaufnahme keine Auslesegradienten geschaltet.
Fu¨r den Vergleich mit den 31P-EPSI-Sequenzen wurde eine vom Hersteller des Tomogra-
phen zur Verfu¨gung gestellte 2D-31P-{1H}-CSI-Sequenz verwendet. Deren Struktur ist
in Abb. 2.8 skizziert: Einem HF-Puls auf der Protonenfrequenz zur NOE -Versta¨rkung
folgt ein schicht-selektiver Anregungspuls auf der 31P-Frequenz. Anschließend wird das
Signal mit zwei orthogonalen Gradienten Gx und Gy in Nx×Ny Schritten phasenkodiert
und danach ohne die Anwesenheit von Auslesegradienten aufgezeichnet. Die Filterband-
breite δν muss dabei nur an die spektrale Breite ∆ν und damit an die dwell time der
Datenaufnahme angepasst werden. Die Matrixgro¨ße des 31P-CSI entspricht der von 31P-
EPSI mit Nx×Ny = 8×8 Punkten. Dies ist eine u¨bliche Auflo¨sung beim 2D-31P-MRSI
in vivo [59; 60].
Obwohl die hier beschriebene 31P-CSI Sequenz auch die Mo¨glichkeit einer NOE -Signal-
versta¨rkung bietet, wurden alle experimentellen Vergleiche mit den 31P-EPSI-Sequenzen
ohne diese Versta¨rkung durchgefu¨hrt.
31P-Inversion-Recovery-Sequenz
Basierend auf einer unlokalisierten 31P-FID-Sequenz wurde eine Inversion-Recovery-
Sequenz (IR-FID) implementiert. Der Aufbau der Sequenz ist in Abb. 2.9 gezeigt. Nach
einem nicht selektiven 180◦-Puls wird nach einer Wartezeit TI ein 90
◦-Auslesepuls
















Abb. 2.8: Aufbau einer 31P-{1H}-CSI-Sequenz: Ein HF-Puls auf der Protonenfrequenz
zur NOE -Signalversta¨rkung des 31P-Spinsystems wird gefolgt von einem schicht-selektiven
31P-Anregungspuls. Mit zwei orthogonalen Phasenkodiergradienten wird das FID-Signal 2-
dimensional in der Schichtebene kodiert und anschließend ausgelesen.
Tra¨gt man das fu¨r eine Resonanz gemessene Signal als Funktion von TI auf, so kann
durch den Fit von Glg. 2.15 die individuelle longitudinale Relaxationszeit T1 ermittelt
werden.
Schichtselektive Shim-Sequenz
Bei allen Experimenten zur NMR-Spektroskopie spielt die Homogenisierung des Magnet-
feldes u¨ber den zu untersuchenden Bereich eine a¨ußerst wichtige Rolle. Ein inhomoge-
nes Grundmagnetfeld verursacht Linienverbreiterungen und die spektrale Qualita¨t wird
beeintra¨chtigt. Aus diesem Grund wird zusa¨tzlich zum passiven Shim mit speziellen
Shim-Sequenzen die Feldhomogenita¨t weiter erho¨ht.
Da die Signale der 31P-Metaboliten fu¨r diese Justagen viel zu klein sind, benutzt man
das Wassersignal. Die 2D-31P-EPSI-Sequenzen enthalten zwingend einen schichtselek-
tiven Anregungspuls (Kap. 2.2.1). Die Schichtdicke kann dabei zwischen 10 und 80mm
variiert und gekippt werden. Basierend auf einer FID-Sequenz wurde eine Shim-Sequenz





Abb. 2.9: 31P-Inversion-Recovery-Sequenz: Inertial wird ein globaler 180◦-Puls und nach einer
Wartezeit TI ein 90
◦-Auslesepuls eingestrahlt.
entwickelt, welche den gleichen schichtselektiven Anregungspuls verwendet. Damit kann
das Magnetfeld nun auf die spa¨ter tatsa¨chlich gemessene Schichtebene abgestimmt wer-
den, wodurch dort eine deutlich bessere B0-Feldhomogenita¨t erreicht wird.
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2.3 Rekonstruktion der 31P-EPSI-Spektren
Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine geeignete Softwareumgebung zur 31P-EPSI-Daten-
rekonstruktion programmiert. Ziel war es, eine benutzerfreundliche Software zu entwi-
ckeln, welche die 31P-EPSI-Daten so rekonstruiert, dass sie direkt in die beiden Aus-
werteprogramme fu¨r MRSI-Daten, SiTools [61; 62] und jMRUI [63], eingelesen werden
ko¨nnen. Wa¨hrend sich SiTools hervorragend zur Darstellung und Aufbereitung von
2D- und 3D-MRSI-Datensa¨tzen eignet, sind in jMRUI verschiedene Fit-Algorithmen
implementiert, mit denen die Quantifizierung der 31P-EPSI-Spektren mo¨glich ist.
Es wurde mit IDL (Version 6.0, Research Systems; Boulder, CO, USA) ein Programm-
paket (mu tools) entwickelt, welches aus einem Hauptrekonstruktionsprogramm und
insgesamt 10 weiteren Hilfs- und Unterprogrammen besteht.
Die Software verknu¨pft die 31P-EPSI-Daten mit den beiden Auswerteprogrammen. Eine
typische Auswertung gliedert sich dann in drei Schritte :
Rekonstruktion der EPSI Daten (mu tools),
Generierung der notwendigen Header-Dateien
⇓
Nachbearbeitung der Daten in SiTools
⇓
spektraler Fit ausgewa¨hlter Spektren mit jMRUI
Alle Programme von mu tools lassen sich bequem u¨ber graphische Oberfla¨chen bedie-
nen. Das Hauptprogramm zur eigentlichen EPSI-Datenrekonstruktion wird im Folgen-
den genauer erla¨utert. Eine kurze Beschreibung der anderen 10 Programme findet sich
in Anhang B.
2.3.1 Software zur Datenrekonstruktion
Das Datenrekonstruktionsprogramm folgt dem grundlegenden EPSI-Prinzip, welches in
Kap. 2.2.1 bereits beschrieben wurde. Es besteht aus verschiedenen Programmschritten:
1. U¨ber die graphische Oberfla¨che (Abb. B.1) wird zuna¨chst die verwendete Gra-
dientenanstiegszeit angegeben. Zusa¨tzlich ko¨nnen verschiedene Optionen, wie z.B.
unterschiedliche Ausgabevarianten, eingestellt werden. Alle gewu¨nschten Daten-
sa¨tze werden auf einmal ausgewa¨hlt und dann nacheinander abgearbeitet.
2. Nach dem Einlesen eines 31P-EPSI-Rohdatensatzes erfolgt das Umsortieren der
Information. Die Daten liegen zuna¨chst in einem linearen Vektor vor: fu¨r jeden
























Abb. 2.10: Erste Periode des sinusfo¨rmigen Auslesegradienten mit den ersten 16 Daten-
aufnahmepunkten des zeitlich nicht a¨quidistanten Messrasters. Die zeitliche Verzo¨gerung
der ersten Punkte im FID bezu¨glich des Anregungspulses ist abha¨ngig von der Verzo¨ge-
rung δti = δt(kx) und der konstanten Verzo¨gerung τG (Glg. 2.16).
Phasenkodierschritt ein kompletter Gradientenechozug mit 256 Echopaaren. Die-
ser Vektor wird zeitlich umsortiert und gerade und ungerade Echos werden ge-
trennt.
3. Um zur spa¨teren Nachbearbeitung das Programm SiTools benutzen zu ko¨nnen,
mu¨ssen die eigentlichen Daten von den Header-Informationen getrennt und in
zwei separate Dateien gespeichert werden. Die Header-Eintra¨ge des 31P-EPSI -
Rohdatenvektors werden ausgelesen und es wird eine neue, an die von SiTools
verwendete Form angeglichene Version des Headers generiert. Damit sind auch
gekippte 31P-EPSI-Schichten in SiTools auswertbar.
4. Nach dem Umsortieren der Daten liegt fu¨r jeden k -Raum-Punkt (kx, ky) ein FID-
Signal vor. Der erste Datenpunkt dieses FID-Zerfalls besitzt jedoch in Abha¨ngig-
keit von kx eine unterschiedliche zeitliche Verzo¨gerung (delay time td(kx)) bezu¨g-
lich des 31P-Anregungspulses [46]. Abbildung 2.10 verdeutlicht diesen Sachverhalt:
gezeigt ist die erste Periode des sinusfo¨rmigen Auslesegradienten mit den ersten
16 Datenpunkten des zeitlich nicht a¨quidistanten Messrasters. Bei einer Matrix
mit kx= 8 Punkten entsprechen die ersten 8 ADC-Ereignisse den Startpunk-
ten der FIDs fu¨r die ungeraden Echos, wa¨hrend Datenpunkte 9 - 16 die ersten
Datenpunkte der FIDs fu¨r die geraden Echos sind. Die Verzo¨gerung des FID-
Aufnahmestartpunktes bezu¨glich des Anregungspulses ist damit abha¨ngig vom
entsprechenden Messzeitraster fu¨r jede individuelle Gradientenanstiegszeit tramp.
Fu¨r die delay time gilt:
td(kx) = τG + δt(kx) (2.16)
2.3. Rekonstruktion der 31P-EPSI-Spektren 53
mit τG = Verzo¨gerung der Auslese aufgrund der Schaltung von Phasenkodiergra-
dienten Gy (siehe Kap. 2.2.1) und δt(kx) = Verzo¨gerung des ersten Datenpunktes
am Punkt kx gema¨ß des sinusfo¨rmigen Messzeitrasters. Diese Verschiebung der
FID-Startzeit fu¨hrt nach der zeitlichen, inversen Fouriertransformation zu einer
linearen Phase φ(kx, ν) in der Frequenzdoma¨ne:





dkx dky dt S(kx, ky, t) · ei 2π (kx·x+ky ·y+t′·ν) (2.17)
mit t′ = t+ td(kx). Zusammen mit Glg. 2.16 ergibt sich dann:




i 2π (kx·x+ky ·y) ·
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Um diese lineare Phase φ(kx, ν) zu eliminieren, wird eine lineare Phasenkorrektur
nach der zeitlichen- aber vor der ra¨umlichen Fouriertransformation der Rohda-
ten durchgefu¨hrt. Die Verzo¨gerungsdauer δt(kx) wird dabei dynamisch je nach
verwendeter Sequenz fu¨r jeden Punkt kx aus dem Messzeitraster ermittelt. Prak-
tisch ist diese Korrektur so implementiert, dass der Rohdatensatz nach der zeitli-
chen Fouriertransformation und der linearen Phasenkorrektur wieder zuru¨ck in die
Zeit-Doma¨ne transformiert wird, so dass zuna¨chst ein nicht fouriertransfomierter,
aber korrigierter S(kx,ky,t)-Datensatz vorliegt.
5. Durch den periodisch invertierten Auslesegradienten wird der k -Raum bei positi-
ven und negativen Gradientenamplituden in umgekehrter Richtung durchlaufen.
Gerade und ungerade Echos enthalten daher die Information ebenfalls in umge-
kehrter Reihenfolge. Aus diesem Grund mu¨ssen die Daten fu¨r ungerade Echos in
kx-Richtung umsortiert werden.
6. Ausgabe der nicht fouriertransformierten Daten und der dazugeho¨rigen Header-
Dateien in einem fu¨r SiTools lesbaren Format (*.rsd und *.rsp Dateien).
7. 3D-Fouriertransformation des S(kx,ky,t)-Datensatzes (zwei ra¨umliche und eine
spektrale Dimension). Dabei werden die von SiTools bereitgestellten Routinen in
das Auswerteprogramm eingebunden. Dies gibt die Mo¨glichkeit, alle FFT-Fourier-
transformations-Optionen von SiTools wie z.B. ein ra¨umliches oder zeitliches Zer-
ofilling sowie verschiedene Filterfunktionen komfortabel zu nutzen. Die Text-Datei
mit den notwendigen Angaben kann bereits unter Punkt (1) ausgewa¨hlt werden.
8. Die Nx= 8 Datenpunkte entlang einer halben Periode des Auslesegradienten wer-
den nicht symmetrisch um kx= 0 aufgenommen (Abb. 2.10). Daher fu¨hrt die
gegenla¨ufige Sortierung der ungeraden Echos in (5) zu einem Versatz der bei-
den Datensa¨tze von genau einem k -Raum-Punkt, ∆k=konstant= -1. Nach dem
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Fourier-Shift-Theorem [18] fu¨hrt dies, a¨hnlich wie in (4), zu einer linearen Phase,
diesmal jedoch im Ortsraum (φ(∆k, x)):





dkx dky dt S(kx, ky, t) · ei 2π (k′x·x+ky ·y+t·ν) (2.19)
mit k′x = kx +∆k. Es gilt dann:





dkx dky dt S(kx, ky, t) · ei 2π (kx·x+ky ·y+t·ν) · ei 2π∆k·x
= ei 2π∆k·x︸ ︷︷ ︸
φ(∆k,x)
·S(x, y, ν) (2.20)
Diese lineare Phase wird im Rekonstruktionsprogramm nach der 3D-Fourier-
transformation mit φ(∆k, x)korr = −φ(∆k, x) korrigiert.
9. Ausgabe des komplett fouriertransformierten und phasenkorrigierten Datensat-
zes in einem fu¨r SiTools lesbaren Format (*.sid und *.sip Dateien) mit optionaler
Ausgabe der Spektren als Text-Dateien in der von jMRUI verwendeten Anord-
nung.
Nach Durchlaufen des Rekonstruktionsprogrammes liegen fu¨r jede 31P-EPSI-Messung
je ein Datensatz fu¨r gerade und ungerade Echos vor, welche in SiTools oder optional
direkt in jMRUI eingelesen werden ko¨nnen.
Die in (4) und (8) beschriebenen Korrekturen eliminieren zwar die entscheidensten
Phasenprobleme, es ko¨nnen jedoch immer noch Phasendifferenzen zwischen den bei-
den Datensa¨tzen auftreten. Der Grund hierfu¨r sind lokale Magnetfeldgradienten und
Inhomogenita¨ten infolge Suszeptibilita¨ten in der Probe, sowie nicht kompensierte Wir-
belstro¨me beim schnellen Schalten und Invertieren des Auslesegradienten [56; 64]. Dies
fu¨hrt zu einem ungleichma¨ßigen Abtasten des k -Raumes und damit zu einer Phasenver-
schiebung, welche ermittelt und danach durch eine Phasenkorrektur fu¨r alle k -Raum-
Punkte eines Datensatzes behoben werden muss [56], bevor die Spektren zu geraden
und ungeraden Echos addiert werden ko¨nnen.
In den meisten 1H-EPSI-Implementationen wird dieses Problem durch eine Referenz-
messung des nicht unterdru¨ckten Wassersignals bei gleichen Messparamtern behoben
(z.B. [49; 50; 51; 58; 65; 66]). Die Phase des starken Wassersignals wird fu¨r jedes ein-
zelne Voxel automatisch bestimmt und als Korrekturfaktor fu¨r die eigentliche spek-
troskopische Messung genutzt. Dies ist bei 31P-EPSI nicht mo¨glich. Die Signale der
31P-Metaboliten sind zu schwach, als dass eine automatische Phasenkorrektur zuver-
la¨ssig funktionieren wu¨rde.
Im Falle von hochaufgelo¨stem 1H-EPSI der Fett- und Wasserresonanz kann die Ermitt-
lung der notwendigen konstanten Phasenkorrektur auch durch die iterative Minimierung
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der Nyquist-Geisterartefakte erfolgen [56]. Diese Technik funktioniert aufgrund des ge-
ringeren SNR jedoch schon nicht mehr bei Metaboliten-1H-EPSI und schon gar nicht
bei 31P-EPSI.
Aus diesen Gru¨nden ko¨nnen bei 31P-EPSI die beiden Datensa¨tze der geraden und un-
geraden Echos abschließend nicht automatisch phasiert und addiert werden.
2.3.2 Nach- und Weiterverabeitung der Daten
SiTools
Die getrennt rekonstruierten 31P-EPSI-Datensa¨tze fu¨r gerade und ungerade Echos ko¨n-
nen in SiTools wie Standard-CSI-Daten weiter bearbeitet und visualisiert werden [61;
62]. Die Prozedur beinhaltet Zerofilling von 256 auf 1024 spektrale Punkte und die
Anwendung eines Hanning-Filters in der Zeitdoma¨ne, um Abschneideartefakte [18] zu
verhindern.
Beide Datensa¨tze mu¨ssen anschließend individuell von Hand phasiert werden. Danach
erst ko¨nnen die Spektren aus SiTools exportiert und mit einem speziellen Programm
von mu tools summiert werden (sum ascii, Anhang B). Damit wird eine Verbesserung
des SNR theoretisch um den Faktor
√
2 erreicht. Die summierten Spektren lassen sich
als kompletter Datensatz erneut in SiTools einlesen (Anhang B).
jMRUI
SiTools ist zwar in der Lage, Protonen-MRSI-Datensa¨tze zu quantifizieren, die Mo¨g-
lichkeiten Vorkenntnisse (sog. prior knowledge) u¨ber die Spektren einfließen zu lassen,
sind jedoch stark limitiert. Zudem ist das Fit-Programm nicht fu¨r Phosphorspektren
ausgelegt.
Daher wurden die exportierten 31P-EPSI-Spektren mit jMRUI (Version 2.2) [63] und
dem darin implementierten AMARES Algorithmus [67; 68] angepasst. Bei AMARES
wird der spektrale Fit in der Zeit-Doma¨ne durchgefu¨hrt, was bedeutet, dass auch Pha-
senverschiebungen zwischen den Magnetisierungsvektoren der Metaboliten beru¨cksich-
tigt werden. Im Spezialfall von 31P-EPSI ergibt sich jedoch eine besondere Schwierig-
keit. Wie oben beschrieben, werden die Spektren fu¨r gerade und ungerade Echos separat
phasiert und anschließend summiert. Die in AMARES importierten Summenspektren
besitzen daher nicht mehr ihre urspru¨ngliche Phaseninformation: Der Fit-Algorithmus
erha¨lt bereits phasierte Spektren und geht daher davon aus, dass die Daten ohne Ver-
zo¨gerung, also ohne eine sogenannte
”
begin-time“ aufgenommen wurden. Beim Fiten
der Spektren kommt es dann zu Phasenproblemen, welche die Ergebnisse unbrauch-
bar machen. Aus diesem Grund muss den 31P-EPSI-Spektren zuvor ihre urspru¨ngliche
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Startwerte Fitparameter
Resonanz ν [Hz] Breite [Hz] ν-Bereich [Hz] Amplitude Linienbreite Kurvenform Phase [◦]
PCr 0 6 -13 / 13 beliebig beliebig Gauss -5 / 5
PME 158 12 155 / 190 beliebig beliebig Gauss -5 / 5
Pi 125 12 114 / 140 beliebig beliebig Gauss -5 / 5
PDE 55 12 50 / 95 beliebig beliebig Gauss -5 / 5
γ-ATP1 -56 12 beliebig beliebig beliebig Gauss -5 / 5
γ-ATP2 -74 12 beliebig 1.11*γ-ATP1 1*γ-ATP1 Gauss 1*γ-ATP1
α-ATP1 -187 12 beliebig beliebig beliebig Gauss -5 / 5
α-ATP2 -203 12 beliebig 1.16*α-ATP1 1*α-ATP1 Gauss 1*α-ATP1
β-ATP1 -400 12 beliebig 0.56*β-ATP2 beliebig Gauss -5 / 5
β-ATP2 -417 12 beliebig beliebig beliebig Gauss -5 / 5
β-ATP3 -430 12 beliebig 0.44*β-ATP2 1*β-ATP1 Gauss 1*β-ATP1
PL 60 120 50 / 200 beliebig beliebig Gauss -5 / 5
Tab. 2.2: In jMRUI benutzte prior-knowlege-Information zum Fitten von In-vivo-31P-{1H}-
EPSI-Spektren mit AMARES.
Phaseninformation zuru¨ck gegeben werden (eine
”
begin time“ fu¨hrt laut Kap. 2.3.1
Punkt 4 zu einer linearen Phase). Die 31P-EPSI-Spektren wurden alle mit einer Ver-
zo¨gerung ≥ 1,1ms aufgenommen (Abb. 2.10). Eine Dauer von 1,1ms kann daher als
gute Na¨herung benutzt werden, um den Summenspektren in jMRUI eine lineare Phase
aufzupra¨gen. Besitzen die 31P-EPSI-Summenspektren wieder ihre urspu¨ngliche Phasen-
information, lassen sie sich problemlos mit AMARES quantifizieren.
Um die Ergebnisse des Algorithmus zu verbessern, kann a-priori-Information u¨ber die
Spektren benutzt werden. Diese sogenannten prior-knowledge-Daten verbessern die Zu-
verla¨ssigkeit der Fit-Ergebnisse. Dabei ko¨nnen nicht nur die Frequenzpositionen der
Resonanzen, sondern auch ihre Intensita¨ts- und Linienbreitenverha¨ltnisse vorgegeben
werden. Auf der Grundlage vero¨ffentlichter 31P-Daten (z.B. [69]) wurde die in Tab.
2.2 zusammengefasste prior-knowledge-Datei entwickelt. Dabei wurde die Multiplett-
struktur der ATP-Resonanzen beru¨cksichtigt, wa¨hrend alle weiteren 31P-Signale als
Singuletts aufgefasst wurden. Die PME und PDE Resonanzen sind genau genommen
eine Superposition verbreiterter Multipletts. Sie werden hier jedoch durch jeweils eine
verbreiterte Linie erfasst.
AMARES liefert nicht nur die
”
Amplitude“ A der gefitteten Resonanzen (entspricht
der Signalintensita¨t = Integral der Linie in der Frequenzdoma¨ne), sondern auch die
Standardabweichung SD des Wertes als ein Maß fu¨r die Unsicherheit des Fits. Dieser
Wert kann a¨hnlich der Cramer-Rao-Lower-Bounds [70] als minimale Unsicherheit des
Ergebnisses betrachtet werden. Der Quotient aus Standardabweichung und Amplitude
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2.3.3 Bestimmung des Signal-Rausch-Verha¨ltnisses (SNR)
Beim Vergleich des SNR der 31P-EPSI-Spektren muss beachtet werden, dass sich die
spektrale Auflo¨sung der einzelnen Sequenztypen unterscheidet (siehe Tab. 2.1). Damit
ist ein einfacher Vergleich der Resonanz-Maxima nicht mo¨glich.
Das SNR der Spektren wurde mit Hilfe des Programmes ORIGIN (Version 6.1, Origin
Lab; Northampton, MA, USA) bestimmt. Dabei wird in der Frequenzdoma¨ne zuna¨chst
die Grundlinie des Spektrums (phasierter Realteil) mit einem Polynom 7. Grades korri-
giert und anschließend das Integral I unter der entsprechenden Resonanz gebildet. Das





dabei ist σ die mittlere Standardabweichung des Rauschens außerhalb des Frequenzin-
tervalls, in dem die Resonanzen auftreten.




In diesem Kapitel werden die wichtigsten Ergebnisse von Phantom- und In-vivo -Ex-
perimenten mit den verschiedenen 31P-{1H}-EPSI-Sequenztypen vorgestellt. Zuna¨chst
werden in Kap. 3.1 einige Verbesserungen der Sequenzen bezu¨glich fru¨heren 31P-EPSI-
Studien sowie wichtige prinzipielle Experimente zusammengefasst. In Kap. 3.2 und 3.3
werden Ergebnisse der Phantom-Tests und die Untersuchung der 31P-EPSI-Sensitivita¨ts-
charakteristik pra¨sentiert und diskutiert. Die daraus gewonnenen Erkenntnisse ermo¨g-
lichten dann erstmalig den Einsatz von 31P-{1H}-EPSI am menschlichen Gehirn in
vivo (Kap. 3.4). Die im Vergleich zu anderen 31P-MRS-Techniken sehr hohe zeitliche
Auflo¨sung wurde abschließend zur Durchfu¨hrung einer funktionellen Spektroskopiestu-
die genutzt, bei der ortsaufgelo¨st im visuellen Zentrum die metabolische Antwort des
menschlichen Gehirns auf visuelle Reize untersucht wurde (Kap. 3.5).
3.1 Sequenzverbesserung und Grundlagenexperimente
Die in dieser Arbeit implementierten Sequenzen (Tab. 2.1) basieren auf den ersten 31P-
EPSI-Entwicklungen von T. Wilhelm [12; 13] und M. Lang [14] fu¨r die Anwendung
an der Wade mit einer Oberfla¨chenspule. Sie wurden fu¨r die Implementierung an der
Volumen-Kopfspule komplett u¨berarbeitet, erga¨nzt und auch korrigiert. Im Folgenden
werden die wichtigsten Optimierungsmaßnahmen vorgestellt.
3.1.1 Spike-Artefakte
Im Gegensatz zu allen anderen Spektroskopiemethoden arbeitet EPSI mit sehr großen
Filterbandbreiten, wie sie sonst nur in der MR-Bildgebung notwendig sind (Tab. 2.1).
59
60 3. Ergebnisse






Abb. 3.1: Lokalisiertes 31P-EPSI-Spektrum von Phantom Nr. 1 mit zwei Spikes bei 20,3 ppm
und -17,1 ppm. Wa¨hrend die absolute Frequenzposition der Spikes in Abha¨ngigkeit des indivi-
duellen Shims von Messung zu Messung variierte, blieb der Abstand zwischen den Sto¨rsignalen
mit etwa 930Hz konstant.
Der Grund hierfu¨r ist der wa¨hrend der Datenaufnahme geschaltete sinusfo¨rmige Aus-
lesegradient (Kap. 2.2.1). Die Filterbandbreite ist dabei nach Glg. 2.11 direkt mit der
Gradientenanstiegszeit verknu¨pft: Bei einer spektralen Breite von ∆ν > 1 kHz gilt fu¨r
die notwendige Filterbandbreite δν > 30 kHz. Damit werden jedoch auch viele Sto¨rsigna-
le empfangen, welche bei gewo¨hnlichen Spektroskopiemessungen mit Filterbandbreiten
von δν < 4 kHz heraus gefiltert werden oder welche bei der MR-Bildgebung zu klein
sind, als dass sie zu Bildartefakten fu¨hren.
Zu Beginn der Test-Messungen am MR-Tomographen (Siemens Vision plus c©) am Zen-
tralinstitut fu¨r Seelische Gesundheit in Mannheim zeigten sich starke Spike-Artefakte
in allen 31P-EPSI-Spektren. Abbildung 3.1 zeigt exemplarisch ein lokalisiertes 31P-
Spektrum von Phantom Nr. 1 (nur Daten zu geraden Echos) mit zwei Spike-Signalen
bei 20,3 ppm und -17,1 ppm. Diese Artefakte konnten auch mit anderen Standard-31P-
Spektroskopiesequenzen mit a¨hnlich großer Filterbandbreite beobachtet werden. Ver-
gleichsmessungen an einem MR-Tomographen des gleichen Typs am Deutschen Krebs-
forschungszentrum (DKFZ) in Heidelberg ergaben hingegen sto¨rungsfreie 31P-Spektren.
Die Amplitude und Phase der Sto¨rsignale variierte zwischen den Messungen (die Am-
plitude u¨berragte zeitweise sogar die echten 31P-Resonanzen). Wa¨hrend der Frequenz-
abstand der Spikes mit etwa 930Hz konstant blieb, war ihre Frequenzposition bezu¨glich
der Resonanzen vom individuellen Shim der jeweiligen Messung abha¨ngig, was auf eine
a¨ußere Sto¨rquelle schließen ließ. Bereits im Frequenz-Abstimm-Modus des Tomogra-
phen konnte bei genu¨gend großer Filterbandbreite ein Frequenzkamm von Sto¨rsigna-
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len beobachtet werden. Mit tatkra¨ftiger Unterstu¨tzung durch Service-Ingenieure (Sie-
mens) und der Hilfe von R. Umathum (DKFZ) wurde mit einem Frequenzanalysator die
Sto¨rquelle im Elektronik-Schrank der Shim-Einheit des Tomographen lokalisiert. Durch
einen kompletten Tausch der Bandpassfilter fu¨r die Shimleitungen in der Durchfu¨hrung
zum MR-Tomographen konnte dieses Problem behoben werden.
3.1.2 Einstellung der Filterbandbreite
Die richtige Wahl der Filterbandbreite ist bei 31P-EPSI von zentraler Bedeutung (Kap.
2.2.1). Die Einstellung des Filters auf sonst in der MRS u¨bliche Werte von nur einigen
kHz fu¨hrt zu großen Fehlern bei der Lokalisierung der MRSI-Signale. Wird die Fil-
terbandbreite zu klein gewa¨hlt, so werden die Frequenzanteile in den Randbereichen
des FOV in Ausleserichtung nicht mehr erfasst. Bei einem Messobjekt, welches das
gesamte FOV ausfu¨llt, werden dann nur die Informationen aus der Mitte des Bildes
(bezu¨glich der Ausleserichtung) gewonnen. Folglich ko¨nnen nur Spektren im Zentrum
der Probe rekonstruiert werden. Metabolische Bilder erscheinen dann in Ausleserich-
tung stark eingeschnu¨rt und abgeschnitten. Somit stellt die Filterbandbreite eine Art
ra¨umlicher Bildfilter dar. Bei Phantommessungen, bei denen sich die oft nur sehr kleine
Probe der Testflu¨ssigkeit in der Mitte des FOV befindet, kann eine zu klein gewa¨hlte
Filterbandbreite oft unbemerkt bleiben.
3.1.3 Einstellung des Messzeitrasters
Bei der Verwendung von sinusfo¨rmigen Auslesegradienten mu¨ssen die Datenpunkte mit
einem nicht a¨quidistanten Messzeitraster (Glg. 2.4) aufgenommen werden. Nur dann
liegen die Datenpunkte gleichma¨ßig verteilt im k -Raum vor. Bei einem a¨quidistantem
Messzeitraster hingegen wird der k -Raum ungleichma¨ßig abgetastet (Kap. 2.2.1, Abb.
2.5). Wird es versa¨umt, ein entsprechendes nicht lineares Messzeitraster anzugeben, so
werden a¨ußere k -Raum-Bereiche dichter abgelaufen als das k -Raum-Zentrum. Bei der
spa¨teren Rekonstruktion mit dem digitalen FFT-Algorithmus entspricht dies einer Ver-
schiebung der k -Raum-Daten entlang der Ausleserichtung zum Mittelpunkt hin. Dies
fu¨hrt wiederum zu Phasenartefakten und erzeugt Lokalisierungsfehler in Ausleserich-
tung.
Abbildung 3.2 illustriert diese Problematik anhand eines Phantomexperimentes mit ei-
ner 2 L Wasserflasche und dem 50ml TDP -Referenz-Phantom. In Abb. 3.2 a) ist ein
MR-Bild mit koronarer Schichtfu¨hrung durch die Phantomanordnung zu sehen. Die an-
schließend gemessene 2D-31P-EPSI-Schicht ist weiß eingezeichnet (FOV = (300mm)2,
TH = 40mm, tramp = 150µs, Ttot= 5min, TR= 160ms, α = 16
◦). Abbildung 3.2 b)
zeigt ein metabolisches Bild der Tris(dimethylamino)phosphin-Resonanz (Integration
u¨ber ± 5 ppm), aufgenommen mit einem zeitlich a¨quidistanten Messzeitraster (Kon-




Abb. 3.2: a) MR-Bild mit koronarer Schichtfu¨hrung durch die Phantomanordnung (2 LWasser-
flasche und 50ml TDP -Referenz-Phantom. Die anschließend gemessene 2D-31P-EPSI-Schicht
ist weiß eingezeichnet. b) Metabolisches Bild der Tris(dimethylamino)phosphin-Resonanz, auf-
genommen mit einem a¨quidistanten Messzeitraster. c) Metabolisches Bild gemessen mit einem
nicht a¨quidistanten Messzeitraster.
Ausleserichtung verschmiert und verschoben. Im Vergleich dazu wurde die 31P-EPSI-
Messung in Abb. 3.2 c) mit einem geeignet angepassten, nicht linearen Messzeitraster
durchgefu¨hrt (sonst gleiche Parameter): Das Signal ist deutlich besser auf das TDP -
Phantom lokalisiert. Das leichte
”
Ausbluten“ des Signals und die geringe Verschiebung
des Maximums ist durch das in der spektroskopischen Bildgebung bekannte Voxel-
bleeding zu erkla¨ren: Das endliche Abtasten des ~k-Raumes bewirkt eine Faltung des
Signals mit einer Sinc-Funktion, wodurch Information aus einem Voxel in die benach-
barten Voxel verschmiert wird [71]. Aufgrund der diskreten Abtastung ist Voxelbleeding
nicht zu verhindern. Der Effekt ist umso geringer, je kleiner die Voxel sind. Bei kon-
ventionellem MRT mit Voxeln < 1mm3 ist das Voxelbleeding daher unerheblich.
3.1.4 Phasecycling
Entsprechend dem Standard in NMR-Spektrometern kann auch bei MR-Tomographen
durch Verschieben der Phase des HF-Anregungspulses die Richtung, um die das Spin-
system
”
geflippt“ wird, beliebig gewa¨hlt werden (Glg. 1.23). Durch die zyklische Vera¨n-
derung der Fliprichtung mit synchronisierter A¨nderung der Detektionsphase des pha-
senempfinglichen Detektors (Phasecycling) ko¨nnen die Baseline-Intensita¨t durch Assy-
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Abb. 3.3: a) 31P-EPSI-Messung mit Phantom Nr. 4 (Parameter: FOV = (400mm)2, TH =
40mm, Ttot= 3,2min, TR= 400ms, α = 23
◦). Die PE-Resonanz liegt bei 0 ppm. Am oberen
und unteren Bildrand zeigen sich Artefakte ebenfalls bei 0 ppm. Das metabolische Bild zeigt
die Verteilung dieser Signale (Integration (0± 2) ppm. b) Ein verbessertes Phasecycling der
31P-EPSI-Sequenz behebt dieses Problem: Die Artefaktsignale sind verschwunden.
metrien in der Puls-Receiver-Phaseneinstellung stark reduziert werden. Der verwendete
MR-Tomograph (Siemens Vision plus c©) erlaubt das Phasecycling in zwei Richtungen.
Die urspru¨nglichen 31P-EPSI-Sequenzen aus [12; 14] zeigten bei allen Messungen starke
spektrale Artefakte bei 0 ppm, die im oberen und unteren Bildbereich der Phasenkodier-
richtung und in der Mitte der Ausleserichtung auftraten (Abb. 3.3 a). Deren Ursprung
blieb bei [12; 14] ungekla¨rt. Durch das Problem des Voxelbleedings konnte nicht ausge-
schlossen werden, dass bei In-vivo -Messungen die Resonanzen bei 0 ppm und Umgebung
(in der Regel PCr) mit Artefaktsignalen u¨berlagert sind.
Zur Lo¨sung dieses Problems wurden mit IDL (Version 6.0, Research Systems, Boulder,
CO, USA) die auftretenden Signale simuliert: Eine Fouriertransformation von starken
Signalen am Rande des FOV im Ortsraum fu¨hrte zu einem streifenfo¨rmigen Muster im
reziproken Raum. Die gemessenen 31P-EPSI-Rohdaten (k -Raum-Daten) wurden dar-
aufhin in einem Bildbetrachtungsprogramm analysiert. Sie zeigten in der Tat deutliche
Streifenmuster mit von k -Raum-Zeile zu k -Raum-Zeile alternierend wechselnder Inten-
sita¨t, was auf eine Fehlfunktion des Phasecycling hindeutete. Tatsa¨chlich waren die
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urspru¨nglichen 31P-EPSI-Sequenzen so programmiert, dass nach jeder HF-Anregung
(nach jeder k -Raum-Zeile) die Spin-Fliprichtung und die Phase des Receivers gedreht
wurden. Da jedoch eine gerade Anzahl von Phasenkodierschritten (Ny = 8) verwendet
wurde, bedeutete dies, dass bei wiederholten Akquisitionen einer k -Raum-Zeile effek-
tiv kein Phasecycling durchgefu¨hrt wurde. Durch ein zusa¨tzliches Drehen der Richtung
des Spinflips und der Phase des Receivers nach jeder Wiederholung konnte dieses Pro-
blem behoben werden. Pro Messung wird nun 9-mal ein Phasecycling durchgefu¨hrt, so
dass bei mehreren Wiederholungen die Daten fu¨r jede k -Raum-Zeile mit alternierender
Phase aufsummiert werden. Dadurch wurden die Assymetrien der Signal-Baseline im
k -Raum behoben.
Abbildung 3.3 b) zeigt das Ergebnis einer 31P-EPSI-Messung mit dem verbesserten
Phasecycling (gleiche Messparameter wie in Abb. 3.3 a). Die sto¨renden Artefakte in der
Mitte des oberen und unteren Bildrandes sind verschwunden.
3.1.5 Frequenzdrift bei 31P-EPSI
Bei Implementierungen von 1H-EPSI an Hochfeld-MR-Tomographen (≥ 3T) mit schnel-
len Gradientensystemen wurden Drifts des Grundmagnetfeldes aufgrund von Erwa¨r-
mung der Shim-Einheit im Tomographen beobachtet [51]. Die damit verbundenen Fre-
quenz-Instabilita¨ten [72] fu¨hren zu einer Verbreiterung der Resonanzlinien. Die gemes-
sene Frequenzdrift an einem 3-T-Tomographen betrug z.B. 19Hz u¨ber eine Gesamt-
messzeit von 26min (1H-EPSI-Sequenz mit FOV = (280mm)2, Matrix = 50 × 50,
∆τ = 800µs) [51].
Prinzipiell ist die Gefahr einer starken Erwa¨rmung der Gradientenspulen bei 31P-EPSI
nicht zu erwarten: Die maximale Gradientenamplitude ist bei der zu 1H-EPSI ver-
gleichsweise groben Auflo¨sung deutlich geringer. Dennoch wurde die B0-Drift in ei-
nem 31P-EPSI-Experiment mit a¨hnlicher Phantomanordnung wie in Kap. 3.1.3 unter-
sucht. U¨ber eine Messzeit von 56min wurden Serien von 31P-EPSI-Experimenten mit
3,1min Dauer durchgefu¨hrt (Parameter: FOV = (300mm)2, TH = 40mm, tramp =
130µs, TR= 400ms, α = 25
◦). Anschließend wurde mit jMRUI und AMARES die
Tris(dimethylamino)phosphin-Resonanz gefittet. Abbildung 3.4 zeigt die zeitliche Ver-
a¨nderung der Frequenzposition der Resonanz. Die Fehlerbalken geben die Standardab-
weichung des AMARES -Fits wieder.
Im Vergleich zu [51] zeigt sich bei 31P-EPSI keine klare Drift des B0-Feldes. Die Ver-
a¨nderung der Resonanzfrequenz liegt im Bereich ± 2Hz und ist damit unerheblich.
3.1.6 Vergleich der 31P-Kopfspulen
Zu Beginn der Arbeit verfu¨gte das Zentralinstitut fu¨r Seelische Gesundheit in Mann-
heim u¨ber eine 1H-/31P-doppelresonante Kopfspule, welche am VAMedical Center (San
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Abb. 3.4: Position der Resonanzfrequenz von Tris(dimethylamino)phosphin ermittelt aus Fits
mit AMARES (jMRUI) u¨ber eine Gesamtmesszeit von 56min (Dauer der einzelnen 31P-EPSI-
Messungen = 3,1min). Die Vera¨nderung der Linienposition betra¨gt lediglich ± 2Hz und ist
damit unerheblich.
Francisco, USA) von G. Matson entwickelt und gebaut wurde [73]. Diese zirkular po-
larisierte Birdcage-Spule konnte manuell abgestimmt werden und verfu¨gte u¨ber eine
hervorragende Signal-Rausch-Charakteristik auf dem 31P-Kanal. Da die Spule offen-
sichtlich kompromisslos auf die 31P-Frequenz optimiert war, lieferte sie ausgezeichnete
Phosphor-Spektren. Dagegen war die 1H-MR-Bildqualita¨t mangelhaft. Aufgrund der
fehlenden CE -Zertifizierung konnten damit keine Patientenuntersuchungen durchge-
fu¨hrt werden.
Aus diesem Grund wurde die bereits in Kap. 2.1.1 beschriebene 1H-/31P-Kopfspule
der Firma RAPID gekauft. Ein Vergleich der beiden Spulen mit Phantom Nr. 1 und 4
ergab jedoch bei dieser neuen Spule ein im Mittel um etwa 20% niedrigeres SNR der
31P-Spektren als bei der Spule von G. Matson.
Da es ein wichtiges Ziel der Arbeit war, 31P-EPSI an Probanden in vivo zu demon-
strieren, wurden alle in dieser Arbeit beschriebenen Experimente mit der RAPID-Spule
durchgefu¨hrt.
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3.2 31P-{1H}-EPSI-Messungen an Phantomen
3.2.1 Bestimmung von T1-Zeiten
Die T1-Relaxationszeiten der endogenen Phosphor-Metaboliten unterscheiden sich stark
voneinander [74; 75]. Wa¨hrend die T1-Zeit von PCr sehr lang ist (T1≈ 3 - 5 s), weist ATP
eine ca. drei mal ku¨rzere Relaxationszeit auf [42]. Um keine T1-Gewichtung der
31P -
Spektren zu erhalten, sind enorm lange Repetitionszeiten notwendig (5×T1), was jedoch
fu¨r In-vivo -Messungen nicht praktikabel ist. Daher sind nahezu alle in der Literatur
gezeigten 31P-Spektren T1-gewichtet (Ausnahme z.B. [24]: TR= 40 s).
Die in dieser Arbeit verwendeten 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen wurden auf gro¨ßt mo¨gli-
ches PCr-Signal optimiert. Maximales SNR bei gegebener Messzeit erzielt man mit sehr
kurzen Repetitionszeiten und mo¨glichst hoher Anzahl von Wiederholungen [76] (Kap.
3.3). Daher wurde bei den 31P-EPSI-Sequenzen stets das minimale TR verwendet. Um
das ideale Signal-Rausch-Verha¨ltnis zu erreichen, muss daher die T1-Zeit der PCr Re-
sonanz bekannt sein, um das Spinsystem nach Glg. 1.48 mit dem Ernst-Winkel (αE)
anzuregen.
T1 von PCr wurde an Phantomen mit zwei Methoden ermittelt: Zum einen wurde in
31P-EPSI-Experimenten bei verschiedenen Repetitionszeiten der Anregungswinkel suk-
zessive variiert und damit der Winkel bestimmt, der das maximale PCr-Signal liefert
(Ernst-Winkel). Die T1-Zeit kann dann u¨ber Glg. 1.48 bestimmt werden. Zum anderen
wurden Messungen mit der Inversion-Recovery-Sequenz (Kap. 2.2.2, Glg. 2.15) durch-
gefu¨hrt.
T1-Zeit durch experimentelle Bestimmung des Ernst-Winkels
In 31P-EPSI-Experimenten an Phantom Nr. 1 (PCr/PE-Modell-Lo¨sung) wurde fu¨r fu¨nf
verschiedene Repetitionszeiten (TR= 160, 300, 400, 600, 900ms) der Ernst-Winkel be-
stimmt (31P-EPSI-Sequenz mit tramp = 130µs, FOV = (400mm)
2, TH = 40mm). Dazu
wurde in Messreihen der Anregungswinkel u¨ber einen Bereich von 2◦ - 60◦ in Schritten
von etwa 3◦ variiert und der Winkel, welcher die gro¨ßte Signalsta¨rke liefert (AMARES -
Fit mit jMRUI), ermittelt. Abbildung 3.5 a) zeigt die dadurch bestimmten Ernst-Winkel
als Funktion von TR. Durch Fit von Glg. 1.48 mit ORIGIN (Version 6.1, Origin Lab,
Northampton, MA) konnte dann die T1-Zeit von PCr in dieser Lo¨sung zu (5,32± 0,39) s
bestimmt werden.
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Abb. 3.5: a) Ernst-Winkel als Funktion der Repetitionszeit fu¨r eine PCr-Lo¨sung
(Phantom Nr. 1) im 31P-EPSI-Experiment. Der Fit mit Glg. 1.48 ergibt T1 =(5,32± 0,39) s.
b), c) Bestimmung der T1-Zeit von PCr mittels Inversion-Recovery. b) Messung an Phantom
Nr. 1 (TI = 100ms bis 27 s in 11 Schritten) ergibt T1 = (5,83± 0,13) s. c) Messung am Gehirn
eines Probanden (TI = 100ms bis 25 s in 10 Schritten). Der Mittelwert aus sechs Probanden-
Messungen ergab T1 = (4,60± 0,27) s in vivo.
68 3. Ergebnisse
T1-Zeit durch Inversion-Recovery
Mit Hilfe der unlokalisierte Inversion-Recovery-Sequenz (IR-FID, Kap. 2.2.2) kann der
Signalverlauf wa¨hrend der longitudinalen Relaxation untersucht werden. Durch Fit von
Glg. 2.15 la¨sst sich daraus T1 bestimmen.
Die IR-FID-Sequenz wurde zur Ermittlung der T1-Zeit von PCr in den Phantomen und
auch in vivo verwendet. Abbildung 3.5 b) zeigt den Signalverlauf der PCr-Resonanz
von Phantom Nr. 1 (IR-FID-Messparamter: TR= 30 s, nav = 5, TI = 100ms bis 27 s in
11 Schritten). Der Fit von Glg. 2.15 ergibt T1= (5,83± 0,13) s. Dieser Wert ist etwas
gro¨ßer als T1 aus dem Ernst-Winkel-Experiment. Im Folgenden wurde der Mittelwert
aus beiden Experimenten benutzt, um fu¨r Phantom den Ernst-Winkel in Abha¨ngigkeit
der verwendeten Repetitionszeit der jeweiligen 31P-{1H}-EPSI-Sequenz festzulegen. Die
Messung an Phantom Nr. 1 ergab zusa¨tzlich eine T1-Zeit von PE von 9,8 s.
Mit der IR-FID-Sequenz wurde auch T1 von PCr im Gehirn bei insgesamt sechs ge-
sunden Probanden bestimmt (je 3 ma¨nnlich/weiblich). Abbildung 3.5 c) zeigt exempla-
risch die Auswertung einer solchen Messung (IR-FID, Messparamter: TR= 30 s, nav =
10, TI = 100ms bis 25 s in 10 Schritten). Der Fit mit ORIGIN ergibt ein T1 von
(4,61± 0,19) s. Die mittlere T1-Zeit fu¨r PCr aus den sechs In-vivo -Messungen betrug
(4,60± 0,27) s. Fu¨r Repetitionszeiten zwischen 160ms und 240ms, wie sie bei In-vivo -
31P-EPSI-Messungen verwendet wurden, liegt damit der Anregungswinkel im Bereich
von αE = 16
◦ - 20◦.
3.2.2 Signalversta¨rkung durch NOE
Die Signalversta¨rkung bei 31P-{1H}-EPSI aufgrund des Kern-Overhauser-Effekts wurde
erstmals von M. Lang in Messungen mit einer 31P-Oberfla¨chenspule an Phantome und
auch in vivo untersucht [14]. Der Signalgewinn lag in Phantommessungen dabei bei
60% fu¨r PCr und 5% fu¨r ATP (bei einer Gesamtmesszeit von 1,2min).
Eigene Messungen mit Phantom Nr. 2 besta¨tigten die Gro¨ßenordnung dieser Werte auch
fu¨r 31P-{1H}-EPSI mit der RAPID-Kopfspule. Die dabei erzielten Signalversta¨rkungen
finden sich in Tab. 3.1.
Versta¨rkung mit NOE [%] PE Pi PCr ATP
diese Arbeit 58 56 73 2
Ref. [14] - 40 60 5
Tab. 3.1: NOE -Signalversta¨rkung in 31P-{1H}-EPSI gemessen an Phantom Nr. 2 sowie die
erzielten Versta¨rkungen mit einer Oberfla¨chenspule in Ref. [14].
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Abb. 3.6: 31P-EPSI- Spektren von Phantom N. 2 mit (schwarz) und ohne (rot) NOE -
Signalversta¨rkung. Messparameter: FOV = (350mm)2, TH = 40mm, Ttot= 4,3min, tramp
= 150µs, TR= 180ms, α = 18
◦.
Abbildung 3.6 zeigt 31P-EPSI-Spektren von Phantom Nr. 2 mit und ohne NOE -Ver-
sta¨rkung (Messparameter: FOV = (350mm)2, TH = 40mm, Ttot= 4,3min, tramp =
150µs, TR= 180ms, α = 18
◦). Die Signalversta¨rkung mit heteronuklearer Doppelreso-
nanz ist klar erkennbar.
3.2.3 Phantommessungen mit verschiedenen 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen
In dieser Arbeit wurden insgesamt acht 31P-{1H}-EPSI-Sequenzvarianten mit unter-
schiedlicher Gradientenanstiegszeit tramp = 110 - 800µs implementiert (Kap. 2.2.1) und
auf die Anwendung mit einer 31P-Kopfspule optimiert. Alle Sequenzen wurden dabei
mit einer konstanten Anzahl von Gradientenechopaaren (Nδ = 256) generiert. Dies fu¨hrt
in Abha¨ngigkeit von tramp zu unterschiedlichen spektralen Breiten (Tab. 2.1).
Sequenzen mit tramp≤ 250µs liefern eine spektrale Breite von ∆ν≥ 1 kHz, die aus-
reicht fu¨r Phantom- und In-vivo -Messungen. Dagegen liefern die beiden Sequenzen mit
tramp = 600µs und 800µs nur spektrale Breiten von 420Hz bzw. 310Hz. Sie dienen
lediglich zur Demonstration der Machbarkeit und zur vollsta¨ndigen Beschreibung der
Sensitivita¨tscharakteristik (Kap. 3.3) und waren nur in Experimenten mit Phantom Nr.
1 und 4 anwendbar (diese beinhalten Metaboliten geringer chemischer Verschiebung).
Abbildung 3.7 zeigt 31P-EPSI-Spektren von Phantom Nr. 1 mit tramp = 110µs - 600µs
und FOV = (350mm)2 (Voxelgro¨ße= (43,75×43,75×40)mm3 ≈ 76ml). Die Frequenz-
abstimmung des Tomographen erfolgte mittels der intensiven PE-Resonanz. Die spek-
trale Breite der Sequenz mit tramp = 800µs reicht nicht aus, um das Spektrum ohne






































































































Abb. 3.7: Lokalisierte 31P-Spektren von Phantom Nr. 1, gemessen mit verschiedenen 31P-EPSI-
Sequenztypen (FOV = (350mm)2, Ttot= 6,4min). Alle Spektren sind mit dem gleichen Maßstab
in der Ordinate (Signalho¨he) aber variabler Frequenzachse aufgetragen. a) Transversales MR-
Bild von Phantom Nr. 1 (Voxel rot markiert). Messparamter: b) tramp = 110µs, TR= 140ms,
α = 14◦, nav = 343; c) tramp = 130µs, TR= 160ms, α = 16
◦, nav = 300; d) tramp = 150µs,
TR= 180ms, α = 17
◦, nav = 267 e) tramp = 180µs, TR= 220ms, α = 19
◦, nav = 218; f) tramp
= 200µs, TR= 240ms, α = 20
◦, nav = 200; g) tramp = 250µs, TR= 280ms, α = 21
◦, nav =
171; h) tramp = 600µs, TR= 650ms, α = 25
◦, nav = 74.













































Abb. 3.8: Messung an Phantom Nr. 2 (FOV = (240mm)2, Voxelvolumen = 36ml, Ttot=
4,8min). a) MR-Bild mit 31P-EPSI-Gitter und Intensita¨tsverteilung der PCr-Resonanz. b) 31P-
Spektrum gemessen mit tramp = 130µs, TR= 160ms, α = 16
◦, nav = 226. c) Messung mit
tramp = 250µs, TR= 280ms, α = 19
◦, nav = 451. Die Triplettaufspaltung der PE-Resonanz
(J = 6,5Hz) ist in b) deutlich aufgelo¨st.
Phasen lassen sich in diesem Fall die Einzelspektren fu¨r gerade und ungerade Echos
nicht mehr richtig phasieren und daher auch nicht mehr summieren. Der unlokali-
sierte Shim lieferte 10Hz Linienbreite der Wasser-Resonanz. Alle Messungen wurden
ohne NOE -Versta¨rkung und mit der fu¨r jede Sequenz minimal mo¨glichen Repetitions-
zeit durchgefu¨hrt(Ernst-Winkel-Anregung optimiert fu¨r die PCr-Resonanz). Die Anzahl
der Wiederholungen wurde so variiert, dass die Gesamtmesszeit konstant blieb (Ttot=
6,4min). Die Baseline der Spektren wurde mit einem Polynom 7. Grades korrigiert.
Alle Spektren sind im gleichen Massstab an der Ordinate (Signalho¨he) aufgetragen.
Die Frequenz-Achse ist an die jeweilige spektrale Breite angepasst. Es zeigt sich, dass
31P-EPSI-Sequenzen mit kurzem tramp ein deutlich ho¨heres Signal liefern als Sequenzen
mit langem tramp. Gleichzeitig steigt jedoch auch der Rauschpegel, wenn tramp ku¨rzer
wird, so dass zuna¨chst keine sicheren Aussagen zum SNR mo¨glich sind. Der genaue
Sensitivita¨tsverlauf wird in Kap. 3.3 untersucht. Wie nach Tab. 2.1 zu erwarten liefern
die 31P-EPSI-Varianten mit langem tramp eine bessere spektrale Auflo¨sung als schnelle
Sequenzen: fu¨r tramp≤ 180µs la¨sst sich die Triplettstruktur der PE-Resonanz (J =
6,5Hz [41]) auflo¨sen.
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Dieser Aspekt wird nochmals in Abb. 3.8 verdeutlicht, welche eine Messung mit Phan-
tom Nr. 2 zeigt (FOV = (240mm)2, Voxelgro¨ße= (30×30×40)mm3 = 36ml, Ttot=
4,8min, keine NOE -Signalversta¨rkung). Abbildung 3.8 a) zeigt ein transversales MR-
Bild mit dem 31P-EPSI-Gitter sowie die Intensita¨tsverteilung der PCr-Resonanz (Inte-
gration ± 3 ppm, Konturen des Phantoms sind weiß eingezeichnet). Abbildung 3.8 b)
und c) zeigen 31P-Spektren aus dem zentralen Voxel (gestrichelte Box in a), gemessen
mit tramp = 130µs (b) und tramp = 250µs (c). Auch hier ist die PE-Triplettaufspaltung
mit langem tramp deutlich aufgelo¨st. Das Verha¨ltnis der integrierten Signalfla¨chen von
Pi und PCr ist in beiden Messungen etwa gleich: IPCr/IPi=1,35 (b); IPCr/IPi=1,41 (c).
Reproduzierbarkeit
Abbildung 3.7 und 3.8 zeigen, dass alle implementierten 31P-EPSI-Sequenzen funktio-
nieren und in unterschiedlichen Phantomen die Messung hochaufgelo¨ster Phosphorspek-
tren erlauben. Es wird die gute spektrale Qualita¨t als auch die korrekte Lokalisierung
besta¨tigt. Neben der Sensitivita¨tscharakteristik (Kap. 3.3) ist eine weitere wichtige Fra-
ge die Reproduzierbarkeit der Spektren. Wie bereits in Kap. 2.2.1 erla¨utert, ist EPSI
generell sehr anfa¨llig auf Gradienteninstabilita¨ten und Phasenschwankungen. Zudem
mu¨ssen bei 31P-EPSI die Datensa¨tze von geraden und ungeraden Echos abschließend
”
manuell“ phasiert werden, was stets eine kleine individuelle Streuung der Ergebnisse
mit sich bringt. Um u¨berhaupt Aussagen u¨ber metabolische Vera¨nderungen in vivo zu
begru¨nden, muss zuna¨chst die mittlere Standardabweichung bei Wiederholungsmessun-
gen mit gleichen Parametern bestimmt werden.
Tests der Reproduzierbarkeit wurden mit den Sequenztypen tramp = 130, 150, 180
und 600µs ohne NOE -Signalversta¨rkung durchgefu¨hrt. Dabei wurde die Standardab-
weichung des PCr-Signals bestimmt. Tabelle 3.2 fasst die experimentellen Ergebnisse
zusammen.
Bei einer Messzeit im Bereich von 3,5min erha¨lt man in Phantommessungen eine mitt-
lere Standardabweichung des PCr-Signals von etwa 6,3%. Dies ist ein u¨blicher Wert
auch fu¨r konventionelle 31P-MR-Spektroskopie mit wesentlich einfacheren Pulssequen-
zen. 31P-EPSI zeichnet sich somit (trotz der Anfa¨lligkeit auf Phasenartefakte) in Phan-
tommessungen durch eine gute Reproduzierbarkeit der Spektren aus. Erwartungsgema¨ß
tramp Phantom Nr. Anzahl der Messungen Dauer pro Messung Standardabw. PCr
130µs 1 9 3,2min ± 7,5%
150µs 3 4 12min ± 3%
180µs 2 8 3,9min ± 5%
600µs 2 5 3,6min ± 6,3%
Tab. 3.2: Standardabweichung des PCr-Signals aus wiederholten Messungen mit verschiedenen
31P-EPSI-Sequenztypen an unterschiedlichen Phantomen.
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wird die Standardabweichung kleiner, wenn la¨nger akquiriert wird. Da das SNR mit der
Quadratwurzel der Anzahl der Wiederholungen skaliert (Glg. 3.15), erwartet man bei
einer 3 - 4 mal la¨ngeren Messzeit ungefa¨hr ein doppelt so hohes SNR und damit auch eine
geringere Schwankungsbreite bei Wiederholungmessungen. Die Ergebnisse von Tab. 3.2
besta¨tigen dies: Der Reprodzierbarkeitstest mit Sequenz tramp = 150µs wurde mit einer
Dauer von 12min pro Einzelmessung durchgefu¨hrt. Die Schwankung des PCr-Signals
betrug hierbei nur noch ± 3%.
Minimale Voxelgro¨ße
Ein weiterer wichtiger Parameter bei der spektroskopischen Bildgebung ist die mini-
male Voxelgro¨ße, mit der sich in einer mo¨glichst kurzen Messzeit noch eine akzepta-
ble spektrale Qualita¨t erzielen la¨sst. Dazu wurde eine Messreihe mit unterschiedlichen
31P-{1H}-EPSI-Sequenztypen an den verschiedenen Modello¨sungen durchgefu¨hrt. Ab-
bildung 3.9 zeigt exemplarisch die Ergebnisse einer Testreihe an Phantom Nr. 2 mit
der Sequenz mit tramp = 130µs. Alle Messungen wurden bis auf die Voxelgro¨ße mit
sonst gleichen Parametern durchgefu¨hrt: Ttot= 2,8min, nav = 134, TR= 160ms, α =
16◦, mit NOE -Versta¨rkung. Die Voxelgro¨ße wurde auf 64ml ((40×40×40)mm3, FOV =
(320mm)2, TH = 40mm), 36ml ((30×30×40)mm3, FOV = (240mm)2, TH = 40mm)
und 27ml ((30×30×30)mm3, FOV = (240mm)2, TH = 30mm) eingestellt.
Abbildung 3.9 a) zeigt ein transversales MR-Bild von Phantom Nr. 2 zusammen mit
dem EPSI-Gitter fu¨r ein FOV von (320mm)2 bzw. (240mm)2. In Abb. 3.9 b) - d) sind
die lokalisierten 31P-{1H}-Spektren, gemessen mit Voxelgro¨ßen von 64ml (b), 36ml (c)
und 27ml (d) dargestellt. Die Spektren sind mit unterschiedlicher Skalierung der Or-
dinate aufgetragen. In b) sind alle Metabolit-Signale mit hohem SNR aufgelo¨st und
die asymmetrische Multiplettaufspaltung der ATP-Resonanzen (
”
Dach-Effekt“ [69]) ist
deutlich zu erkennen. Das SNR ist auch bei einem Voxelvolumen von 36ml noch aus-
reichend, um diesen Effekt zu erkennen. Bei kleinerem Messvolumen wird die spektrale
Qualita¨t dann deutlich schlechter. Das Spektrum in d) ist zwar verrauscht, dennoch
lassen sich die einzelnen Resonanzen erkennen und quantifizieren.
Bei Messung c) wurde 56% der Voxelgro¨ße von Messung b) verwendet. Um theoretisch
das gleiche SNR zu erhalten, mu¨sste die Messzeit auf das 3,2 fache (etwa 9min) ver-
la¨ngert werden. Bei einem Voxel von 27ml wa¨re eine Gesamtmesszeit von ca. 16 min
notwendig. In der Realita¨t zeigt sich jedoch, dass der Verlust an SNR bei kleineren
Voxeln irgendwann nicht mehr durch Erho¨hung der Anzahl der Akquisitionen kompen-
siert werden kann: Obwohl das Messvolumen von Abb. 3.9 c) nach d) nur wenig kleiner
wurde, verschlechtert sich die spektrale Qualita¨t viel sta¨rker, als im Vergleich von b)
zu c), bei der das Voxel nahezu halbiert wurde.
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Abb. 3.9: 31P-{1H}-EPSI mit unterschiedlichen Voxelgro¨ßen an Phantom Nr. 2. a) Transver-
sales MR-Bild mit 31P-{1H}-EPSI-Gitter fu¨r FOV = (320mm)2 bzw. (240mm)2. Lokalisierte
Spektren wurden aufgenommen mit tramp = 130µs, Ttot= 2,8min, TR= 160ms, α = 16
◦ und
NOE -Versta¨rkung. b) Voxelgro¨ße = 64ml (FOV = (320mm)2, TH = 40mm); c) Voxelgro¨ße =
36ml (FOV = (240mm)2, TH = 40mm); d) Voxelgro¨ße = 27ml (FOV = (240mm)2, TH =
30mm).
Minimal notwendige Messdauer
Abschließend wurde die minimal mo¨gliche Gesamtmesszeit in Phantomexperimenten
untersucht. Abbildung 3.10 zeigt Ergebnisse von 31P-{1H}-EPSI-Messungen mit tramp =
130 und 250µs an Phantom Nr. 2 bei einer konstanter Voxelgro¨ße von 64ml (FOV =
(320mm)2, TH = 40mm). Die Gesamtmesszeit mit NOE -Versta¨rkung betrug nur 58 s
bzw. 33 s.
Alle Spektren sind im gleichen Maßstab abgebildet und zeigen selbst bei der extrem
kurzen Messzeit von nur 33 s (Abb. 3.10 b und d) noch ein sehr gutes SNR, was fu¨r
eine Quantifizierung der Spektren ausreicht.


































































Abb. 3.10: 31P-{1H}-EPSI-Messungen an Phantom Nr. 2 mit einer Voxelgro¨ße von 64ml
(FOV = (320mm)2, TH = 40mm) und NOE -Versta¨rkung. Messparameter: a) + b) tramp =
130µs, TR= 160ms, α = 16
◦ mit Ttot= 58 s (a) und Ttot= 58 s (b); c) + d) tramp = 250µs,
TR= 280ms, α = 19
◦ mit Ttot= 58 s (c) und Ttot= 33 s (d).
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3.3 Sensitivita¨t
Wie in Kap. 1.3.4 bereits dargestellt, ermo¨glicht EPSI die deutlich schnellere Aufnahme
eines MRSI-Datensatzes als die Standardmethode CSI. Dieser Gewinn an Messzeit geht
jedoch zu Lasten des SNR. Da Phosphor-Resonanzen deutlich schwa¨cher sind als 1H-
NMR-Signale, ist die Optimierung des EPSI-SNR von grundlegender Bedeutung. Ein
geeignetes Maß, um die Leistungsfa¨higkeit von EPSI im Vergleich zu CSI zu beurteilen,





Die Sensitivita¨t ist also das auf die Quadratwurzel der Gesamtmesszeit Ttot normierte
SNR.
3.3.1 Sensitivita¨t eines FID-Experimentes
Das theoretische SNR eines einfachen FID-Experimentes ist nach Pohmann et al. [76]:
SNRFID =




• A(TR, α) = Anfangsamplitude des FID,
• fδ(taq,∆ν) = die (spektrale) Fouriertransformierte des Messsignals,
• σ(δν,Nδ) = spektrales Rauschen,
mit TR = Repetitionszeit, α = Flipwinkel, taq = Akquisitionszeit (Zeitdauer fu¨r die
Detektrion des FID-Signals), ∆ν = spektrale Breite, δν = Filterbandbreite, Nδ = An-
zahl der spektralen Datenpunkte. Im Folgenden wird die Herleitung von Glg. 3.2 kurz
skizziert. Details finden sich in [76].
Die Signalamplitude A(TR, α) des FID ist bei Ernst-Winkel-Anregung gegeben durch
Glg. 1.49 und nur noch abha¨ngig von T1 und TR. Neben dieser Anfangsamplitude des
FID haben Akquisitionsmodus und mathematische Behandlung des Signals einen wich-
tigen Einfluss auf das erzielte SNR. Das Messsignal S(t) des FID wird zuna¨chst in
der Zeitdoma¨ne in diskreten Zeitintervallen, der dwell time ∆t, nach dem Sampling-
Theorem (∆t = 1/∆ν) abgetastet (Glg. 1.31). Fu¨r eine Resonanz mit der Frequenz ν0
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und der Relaxationszeit T ∗2 ist die Amplitude des Signals zum Zeitpunkt n∆t dann
gegeben durch:
S(n∆t) = A(TR, α) · e−2πiν0n∆t · e−n∆t/T ∗2 . (3.3)
S(n∆t) ist also der n-te Datenpunkt des Signals, n = 0 . . . Nδ − 1. Dieses diskrete





Einsetzen von Glg. 3.3 ergibt:
S(ν0) = A(TR, α) ·
Nδ−1∑
n=0
e2πiν0n∆t · e−2πiν0n∆t · e−n∆t/T ∗2












= A(TR, α) · fδ(taq,∆ν)
Der U¨bergang von der Summation zur Integration ist erlaubt, solange ∆t≪ T ∗2 . Das
Integral ergibt fu¨r den wichtigen Ausdruck fδ(taq,∆ν):
fδ(taq,∆ν) = T
∗
2 ·∆ν · (1− e−taq/T
∗
2 ). (3.6)
Das statistische Rauschen σ(δν,Nδ) (Johnson-Rauschen) des FID-Signals hat seinen
Ursprung in Fluktuationen der Ladungstra¨ger im Spulensystem und in der Probe. In
der Frequenzdoma¨ne gilt [77]:
σ(δν,Nδ) =
√
4k T RNδ δν = C ·
√
Nδ δν (3.7)
mit k = Boltzmannkonstante, T = Temperatur (in K) der Spule und der Probe, R =
Ohmscher Widerstand in der Spule und der Probe. Da T und ebenso R in allen Ex-
perimenten als konstant angenommen werden, ko¨nnen diese in einen Faktor C zu-
sammengefasst werden. Somit ist das Rauschen einer FID-Messung abha¨ngig von der
Filterbandbreite und der Anzahl der spektralen Datenpunkte.
Gleichungen 1.47, 3.6 und 3.7 erlauben allgemein die Berechnung des SNR nach Glg.
3.2 und damit auch die Sensitivita¨t des FID-Experimentes nach Glg. 3.1.
Diese Betrachtung fu¨hrt zu einem wichtigen Prinzip der MR-Spektroskopie: die Sen-
sitivita¨t bzw. das SNR einer Resonanzlinie ist unabha¨ngig von der spektralen Breite, mit
der das Spektrum aufgenommen wird, solange die Akquisitionszeit (FID-Aufnahmedauer,
taq) konstant bleibt. Wird ein FID also mit großer Bandbreite aufgenommen, so wird
das erho¨hte Einfalten von Rauschen gerade durch die im gleichen Maße erho¨hte Anzahl
von spektralen Datenpunkten Nδ ausgeglichen.
Fazit: FID-Messungen mit gleicher Aquisitionszeit und gleicher spektraler Auflo¨sung
an der selben Probe besitzen die gleiche Sensitivita¨t.
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3.3.2 Sensitivita¨t von 2D-31P-EPSI
Bei 2D-31P-EPSI werden neben der spektralen Dimension zusa¨tzlich noch zwei ra¨um-
liche Dimensionen kodiert. Dies muss sowohl bei der Bestimmung des Rauschens als
auch des erwarteten Signals beru¨cksichtigt werden.
Im 2D-MRSI-Experiment werden insgesamt Nx×Ny Punkte im k -Raum abgetastet.
Gleichung 3.7 muss daher um die Anzahl der ra¨umlichen Kodierschritte erweitert wer-
den:
σ(δν,Nx, Ny, Nδ) = C ·
√
NxNyNδ δν (3.8)
Der Einfluss der zur Datenrekonstruktion notwendigen mehrdimensionalen, ra¨umlichen
Fouriertransformation wird durch zwei neue Faktoren fx und fy beru¨cksichtigt. Fu¨r ein




· A(TR, α) · fx · fy · fδ




Der erste Term normiert die Sensitivita¨t, so dass der Ausdruck unabha¨ngig wird von
der gewa¨hlten Auflo¨sung innerhalb der Schicht.
Die beiden Faktoren fx und fy lassen sich analog zu Glg. 3.5 herleiten. Die Fourier-
transformierte einer punktfo¨rmigen Quelle am Ort x0 ist [76]:






2 dt︸ ︷︷ ︸
fx,fy
, (3.10)
wobei tG die Dauer des jeweiligen Kodiergradienten ist und δt die dwell time, mit der
die Daten aufgezeichnet werden.
Bei der Phasenkodierung in y-Richtung gilt, dass in der Regel nur ein Phasenkodier-
gradient pro HF-Anregung geschaltet wird und dass die Signale fu¨r jeden einzelnen
Phasenkodierschritt gleich gewichtet werden. Dieser Fall wird erfasst, indem T ∗2 in Glg.
3.10 formal unendlich gesetzt wird. So erha¨lt man nach Pohmann et al. [76] direkt:
fy = Ny. (3.11)
Fu¨r den Faktor fx im Falle eines sinusfo¨rmigen EPSI-Auslesegradienten in x-Richtung
muss beru¨cksichtigt werden, dass die 31P-EPSI-Sequenzen mit einer zeitlich nicht gleich-
ma¨ßigen Datenaufnahme implementiert wurden, so dass die k -Raum-Punkte bereits
a¨quidistant verteilt sind. Die diskrete Fouriertransformation erfordert jedoch, dass die
Daten mit einer konstanten dwell time aufgenommen werden. Im Falle der sinusfo¨rmi-
gen Auslese, wa¨re das dann die u¨ber das Ausleseraster gemittelte dwell time δt, mit
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δt = tG/Nx (wobei tG = 2 tramp = Dauer einer Sinus-Halbwelle zur Kodierung einer






· (1− e2 tramp/T ∗2 ). (3.12)
Bei allen 31P-EPSI-Sequenzen ist die Dauer Sinus-Halbwelle des Frequenzkodiergradi-
enten deutlich ku¨rzer als T ∗2 , 2 tramp ≪ T ∗2 . Damit la¨sst sich Glg. 3.12 vereinfachen und
es zeigt sich, dass Nx alleine eine gute Na¨herung fu¨r den Fouriertransformations-Faktor
fx ist:
fx ≈ T ∗2 ·
1
δt
· 2 tramp/T ∗2 = Nx. (3.13)
Nach Pohmann et al. [76] wird ein bestmo¨gliches SNR erreicht, wenn die Repetitionszeit
TR einer Spektroskopiesequenz so kurz wie mo¨glich ist und dafu¨r in einer festen Mess-
zeit maximal viele Wiederholungen durchgefu¨hrt werden, wobei mit dem Ernst-Winkel
anzuregen ist.
Durch Einsetzen der Glgn. 1.49, 3.6, 3.11 und 3.13 in den allgemeinen Ausdruck 3.9
erha¨lt man die Sensitivita¨t von 2D-EPSI bei Ernst-Winkel Anregung und minimalem
TR:
Ψ =




2 ·∆ν · (1− e−taq/T
∗
2 )




Fu¨r einen praktischen Vergleich der unterschiedlichen 31P-EPSI-Sequenzen ist es sinn-
voll, die Gesamtmesszeit Ttot konstant zu halten, wa¨hrend die Anzahl der Wiederholun-
gen nav variert wird. Um dies in der Berechnung der Sensitivita¨t zu beru¨cksichtigen,
muss Glg. 3.14 mit
√
nav multipliziert werden, da
SNR ∝ √nav. (3.15)
Die aus Kap. 3.3.1 folgende, wichtige Erkenntnis, dass das SNR einer Resonanzlinie
unabha¨ngig von der spektralen Breite ist, solange die Akquisitionszeit taq konstant ge-
halten wird, gilt ebenfalls fu¨r Glg. 3.14. Die in dieser Arbeit entwickelten 31P-EPSI-
Sequenzen wurden jedoch mit einer festen Gradientenechozugla¨nge (Nδ= 256), aber
mit variablen Gradientenanstiegszeiten implementiert. Dies fu¨hrt zu variablen Akqui-
sitionszeiten (Tab. 2.1) und damit auch zu unterschiedlicher Sensitivita¨t der einzelnen
Messsequenzen, die durch Glg. 3.14 beschrieben und im Folgenden diskutiert wird.
Mit Ausnahme der Relaxationszeiten T1 und T
∗
2 sind alle u¨brigen Parameter in Glg. 3.14
direkt an die Gradientenanstiegszeit tramp der jeweiligen
31P-EPSI-Sequenz gekoppelt:
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Abb. 3.11: Simulierter Sensitivita¨tsverlauf von 31P-EPSI in Abha¨ngigkeit von tramp fu¨r zwei
verschiedene Werte von T ∗2 (50µs und 60µs) mit T1 = 6 s. Das Maximum der Sensitivita¨t liegt
bei tramp= 62µs und 75µs.
• Die spektrale Breite ist nach Glg. 2.6 direkt verknu¨pft mit tramp.
• Die FID-Akquisitionszeit taq ist gegeben durch die La¨nge des Gradientenecho-
zuges (Glg. 2.7).
• Die mininimale Repetionszeit ist nach Glg. 2.8 direkt proportional zu tramp.
• Die Filterbandbreite ist nach Glg. 2.11 direkt abha¨ngig von tramp.
• Die Anzahl der mo¨glichen Wiederholungen innerhalb einer festen Messzeit ist
ebenfalls abha¨ngig von tramp: nav = Ttot/(TR ·Ny) ∝ 1/tramp.
Das Endergebnis ist – ausgehend von Glg. 3.14 – eine individuelle Sensitivita¨tscharak-
teristik fu¨r 31P-EPSI-Sequenzen, die nur noch von den Relaxtionszeiten T1, T
∗
2 sowie
den Sequenzparametern Nx, Ny, Nδ und vor allem von tramp abha¨ngt.
Alle in dieser Arbeit entwickelten 31P-EPSI-Sequenzen wurden mit einer Nx×Ny = 8×8
Matrix implementiert. Damit ha¨ngt die Sensitivita¨t nur noch von T1, T
∗
2 und tramp ab.
Abbildung 3.11 zeigt zwei theoretisch erwartete Sensitivita¨tsverla¨ufe fu¨r T ∗2 = 50µs und
60µs als Funktion von tramp fu¨r eine in der
31P-NMR typische Relaxationszeit T1= 6 s.
Die maximale Sensitivita¨t wird fu¨r tramp= 62µs bzw. 75µs erreicht. Dies entpricht bei
Nδ = 256 Gradientenechopaaren einer FID-Auslesedauer von etwa taq = 63,5ms bzw.
76,8ms. Diese Werte passen ausgezeichnet zu der von Pohmann et al. vorausgesagten
idealen Aufnahmedauer von 1,26 ·T ∗2 [76].
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Abb. 3.12: Experimentell bestimmte und simulierte 31P-NMR-Sensitivita¨t der PE-Resonanz
in Phantom Nr. 1 in Abha¨ngigkeit von tramp (normiert auf den Wert fu¨r tramp=200µs). Fehler-
balken = Standardabweichung von 3 - 7,5% ermittelt aus Wiederholungsmessungen der Sequen-
zen mit tramp=130, 150, 180 und 600µs. Weitere
31P-EPSI-Messparamter: FOV = (350mm)2,
TH = 40mm, Ttot= 6,4min.
3.3.3 Experimentelle Sensitivita¨tscharakteristik von 31P-EPSI
Zur U¨berpru¨fung des theoretisch vorhergesagten Sensitivita¨tsverlaufs in Abha¨ngigkeit
von tramp wurden Vergleichsmessungen an der PE-Resonanz von Phantom Nr. 1 mit
31P-EPSI-Sequenzen mit tramp im Bereich 110µs - 600µs durchgefu¨hrt. Dabei wurde
die Gesamtmesszeit mit Ttot= 6,4min konstant gehalten und bei sequenzspezifischen,
minimalen TR und Ernst-Winkel-Anregung die Anzahl der Wiederholungen entspre-
chend angepasst. Weitere Messparameter waren: FOV = (350mm)2, TH = 40mm,
T1(PE) = 9,8 s (Kap. 3.2.1). FID-Messungen (ohne Lokalisierung) ergaben eine mittlere
T ∗2 -Zeit von 42ms. Das SNR der PE-Resonanz wurde nach der in Kap. 2.3.3 beschrie-
benen Methode ermittelt.
Abbildung 3.12 zeigt den simulierten Sensitivita¨tsverlauf zusammen mit den experi-
mentellen Daten fu¨r das 31P-EPSI-Signal von PE, normiert auf den Wert fu¨r tramp =
200µs. Fehlerbalken geben die Standardabweichung von 5 - 7,5% wieder, ermittelt aus
Wiederholungsmessungen der Sequenzen mit tramp = 130, 150, 180 und 600µs (Kap.
3.2.3).
Der theoretisch erwartete Sensitivita¨tsverlauf als Funktion von trampwird sehr gut von
den Messungen besta¨tigt. Die simulierte Kurve verla¨uft immer innerhalb der Fehlerbal-
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ken der Messwerte. Es zeigt sich, dass die Sensitivita¨t der 31P-EPSI-Sequenzen mit la¨n-
geren Gradientenanstiegszeiten deutlich abnimmt. Bezu¨glich der Sequenz mit tramp=
110µs besitzt die Sequenz mit tramp= 200µs nur noch 75% und die Sequenz mit tramp=
600µs nur noch etwa 45% der Sensitivita¨t. Das Maximum wu¨rde fu¨r die gemessene T ∗2 -
Zeit von 42ms theoretisch bei tramp ≈ 50µs erreicht werden. Dies sollte in etwa auch
fu¨r In-vivo -Messungen gu¨ltig sein, da die T ∗2 -Zeiten von Phosphor-Metaboliten in vivo
a¨hnlich kurz sind. Die Implementierung von 31P-EPSI-Sequenzen mit solch kurzen Gra-
dientenanstiegszeiten war jedoch nicht mo¨glich. Bei Sequenzen mit tramp < 110µs und
fu¨r bei In-vivo -Anwendungen erforderliche FOV von (320 - 400 mm)2 und kleiner bricht
die automatische U¨berwachungssoftware des MR-Tomographen die Messung wegen der
mo¨glichen Gefahr von Stimulation der peripheren Nerven ab.
3.3.4 Sensitivita¨tsvergleich von 31P-EPSI und 31P-CSI
Gleichung 3.9 beschreibt generell auch die Sensitivita¨tscharakteristik von CSI-Sequenzen.
Der Fouriertransformationsfaktor fx berechnet sich dann analog Glg. 3.11. Daher kann
Glg. 3.14 fu¨r einen Sensitivita¨tsvergleich zwischen 31P-EPSI und 31P-CSI direkt heran-
gezogen werden. Wichtig ist, dass dabei taq bei beiden Sequenzen gleich gewa¨hlt wird.
Prinzipiell wird bei CSI das Signal wa¨hrend der freien Pra¨zession der transversalen
Magnetisierung aufgezeichnet. Die Filterbandbreite δν entspricht dann der spektralen
Bandbreite ∆ν, welche das Inverse der spektralen dwell time ∆t ist: ∆ν= 1/∆t. Im
Gegensatz dazu werden bei EPSI wa¨hrend der Signalaufzeichnung oszillierende Magnet-
feldgradienten geschaltet. Bei getrennter Rekonstruktion von geraden und ungeraden
Echos ist die spektrale Breite gegeben durch das Inverse des doppelten Echoabstandes
∆τ : ∆ν= 1/∆τ . Die Filterbandbreite δν von EPSI ist jedoch deutlich gro¨ßer als die
spektrale Breite (Kap. 2.2.1). Geht man von idealen Gradienten aus, d.h. infinitisimal
kurzen Schaltzeiten, konstanten Ausleseplateaus mitNx Kodierschritten in Ausleserich-
tung, so ist die Filterbandbreite von EPSI gegeben durch Glg. 2.12 und damit gerade um
den Faktor 2Nx gro¨ßer als bei CSI. Da die Quadratwurzel von δν in Glg. 3.14 eingeht,
wu¨rde sich das SNR von EPSI im Vergleich zu CSI um den Faktor
√
2Nx reduzieren.
Im Gegenzug ermo¨glicht EPSI Nx mehr Wiederholungen in gleicher Gesamtmesszeit.
Kombiniert man abschließend gerade und ungerade Echos, so verbessert sich das SNR
gerade wieder um den Faktor
√
2Nx.
Dies bedeutet, dass CSI und EPSI mit
”
idealen“ Gradienten in gleicher Messzeit das
gleiche SNR liefern!
Im Falle von sinusfo¨rmigen Auslesegradienten erwartet man ein schlechteres SNR von
EPSI im Vergleich zu CSI: Unter der Annahme von gleichem α, TR, taq, Ttot, FOV und













Abb. 3.13: Lokalisiertes Spektrum aus Phantom Nr. 1 gemessen mit a) 31P-EPSI (tramp=
250µs) und b) 31P-CSI (gleiche Messparameter bei beiden Sequenzen: taq = 256ms, FOV =
(320mm)2, Ttot= 3,2 min, TR= 300ms, α = 24
◦). Das SNR der 31P-EPSI-Sequenz liegt im
Vergleich zur 31P-CSI etwa 12% niedriger als erwartet (Tab. 3.3).










2/π ≈ 0, 8. (3.16)
Dieser Wert wird auch in der theoretischen Arbeit von Pipe et al. angegeben [78].
Fu¨r den experimentellen Vergleich an Phantom Nr. 1 wurden die 31P-EPSI-Sequenz mit
tramp= 250µs und die in Kapitel 2.2.2 definierte
31P-CSI Sequenz benutzt, da sie beide
die gleiche FID-Akquisitionsdauer von 256ms verwenden. Dies bedeutet auch, dass
beide Sequenzen die gleiche spektrale Auflo¨sung von 3,9Hz liefern (CSI: 4 kHz / 1024
Punkte; EPSI: 1 kHz / 256 Punkte). Alle weiteren Messparameter wurden aufeinander
abgestimmt: FOV = (320mm)2, TH = 40mm, Ttot= 3,2min, TR= 300ms, α = 24
◦,
nav = 10 (CSI) bzw. 80 (EPSI), gleiche Positionierung der Schicht. Es wurde bei beiden
Messmethoden keine NOE -Signalversta¨rkung verwendet.
Abbildung 3.13 zeigt je ein 31P-Spektrum aus dem gleichen Voxel, gemessen mit 31P-
EPSI (Abb. 3.13 a) und 31P-CSI (Abb. 3.13 b). Die Spektren sind Phasen- und Baseline-
korrigiert (kein Zerofilling, keine Filter). Das SNR wurde nach der in Kap. 2.3.3 be-
schriebenen Prozedur fu¨r die Resonanzen von PCr, PE und Pi bestimmt (Tab. 3.3).
Im Mittel lieferte 31P-EPSI etwa 68% des SNR der CSI-Sequenz. Damit ist der Si-
gnalverlust zwar 12% gro¨ßer als von der Theorie vorhergesagt, deckt sich jedoch mit
anderen Berichten von SNR-Tests mit 1H-EPSI-Techniken, bei denen ein Signalverlust
beobachtet wurde, der im Durchschnitt 9% gro¨ßer war als erwartet [79].
Der Grund fu¨r das schlechtere SNR von EPSI gegenu¨ber der theoretischen Vorhersa-
ge ist unklar. Da der MR-Tomograph bei 31P-EPSI-Messungen jedoch am Limit der
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SNR(PCr) SNR(PE) SNR(Pi)
CSI 19,4 9,1 12,0
EPSI 14,5 6,3 7,4
Verha¨ltnis (EPSI/CSI) 75% 69% 61%
Tab. 3.3: SNR Werte fu¨r PCr, PE und Pi, gemessen mit
31P-EPSI (tramp= 250µs) und
31P-
CSI. Das SNR der EPSI Sequenz betrug im Mittel 68% des SNR von CSI, was etwas unterhalb
des theoretisch erwarteten Signals von 80% liegt.
mo¨glichen Gradientenanstiegszeiten gefahren wird, sind Gradienteninstabilita¨ten und
Wirbelstromartefakte eine mo¨gliche Erkla¨rung. Die Datensa¨tze von geraden und unge-
raden Echos weisen selbst bei individueller Phasierung stets kleine Phasendifferenzen
auf, die bei Addition zu einer geringen Verbesserung des SNR gegenu¨ber der Erwar-
tung fu¨hren (SNR-Gewinn <
√
2). Zusa¨tzlich ko¨nnen Abweichungen vom nicht linearen
Akquisitionsraster zu Verschmierungen im k -Raum fu¨hren, die ebenfalls das SNR be-
eintra¨chtigen.
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3.4 31P-{1H}-EPSI-Messungen in vivo
Wa¨hrend in den vorherigen Kapiteln die Implementierung der verschiedenen 31P-{1H}-
EPSI-Sequenztypen im Vordergrund stand, werden in diesem Abschnitt Ergebnisse der
erstmaligen Durchfu¨hrung von 31P-EPSI am menschlichen Gehirn in vivo vorgestellt.
Bei In-vivo -Untersuchungen kamen nur die Sequenztypen mit tramp≤ 250µs zur An-
wendung. Sie liefern eine spektrale Breite von mindestens 1 kHz, was fu¨r die Darstellung
aller endogenen Phosphormetabolitensignale ausreicht. Die in Kap. 3.3 untersuchte Sen-
sitivita¨tscharakteristik fu¨r 31P-EPSI gilt auch fu¨r In-vivo -Anwendungen, da dort die
Relaxationszeiten in a¨hnlichen Gro¨ßenordnungen liegen wie bei den Modelllo¨sungen
[42; 74; 75]. Es ist daher zu erwarten, dass 31P-{1H} EPSI Sequenzversionen mit ku¨r-
zeren Gradientenanstiegszeiten eine gro¨ßere Sensitivita¨t besitzen als Sequenzen mit
la¨ngerem tramp.
Im Gegensatz zu fru¨heren 31P-EPSI-Experimenten [12; 14] ist nun auch die Messung
und Auswertung von doppelt-gekippten Schichten mo¨glich (Kap. 2.2.1), was besonders
wichtig ist fu¨r die korrekte Positionierung der EPSI-Messmatrix im Gehirn. In Phan-
tomtests wurde sicher gestellt, dass die Daten der gekippten Schichten in SiTools richtig
angezeigt werden.
Im Folgenden wird zuna¨chst der Ablauf einer In-vivo -31P-{1H}-EPSI-Messung beschrie-
ben; anschließend werden Ergebnisse von Experimenten mit den verschiedenen Sequenz-
typen vorgestellt.
3.4.1 Messvorbereitungen
Phosphor-31-Messungen in vivo gestalten sich deutlich schwieriger als 1H-MRS-Unter-
suchungen. Die Signalsta¨rke der 31P-Resonanzen betra¨gt nur etwa 1% des Signals von
1H-Metaboliten. Dies fu¨hrt bereits bei den Messvorbereitungen zu Problemen.
180◦-Referenzspannung
Bei dem verwendeten MR-Tomographen muss zuerst eine Referenz-Pulsspannung be-
stimmt werden, welche fu¨r einen 180◦-Anregungspuls beno¨tigt wird. Wa¨hrend bei Pro-
tonen-Messungen fu¨r diese Abstimmung einfach das starke Signal der Wasser-Resonanz
verwendet werden kann, gibt es bei Phosphor-Untersuchungen keine solche
”
interne“ Re-
ferenz. Die Konzentration der 31P-Metaboliten in vivo und in den Modelllo¨sungen reicht
nicht aus fu¨r die automatische Bestimmung der Referenzspannung. Aus diesem Grund
wurde fu¨r alle Phosphor-MRS-Messungen eine einheitliche Prozedur zur Bestimmung
der notwendigen 31P-Referenz-Pulsspannung etabliert:
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• Zuna¨chst wurde eine unlokalisierte FID-Sequenz verwendet, welche fu¨r einen 180◦-
Anregungspuls die gleiche Pulsspannung beno¨tigt wie die interne Abstimm-Se-
quenz des MR-Tomographen. Dies wurde mit 1H-Messungen u¨berpru¨ft. Mit Hilfe
dieser Messsequenz kann die 180◦-Referenzspannung bestimmt werden unter Um-
gehung der automatischen Abstimmfunktion des MR-Tomographen.
• Da bei In-vivo -Messungen die Signalsta¨rke der 31P-Resonanzen nicht ausreicht,
um in kurzer Zeit die Pulsspannung fu¨r einen 180◦-Puls zu bestimmen, kam das
Tris(dimethylamino)phosphine(TDP)-Referenz-Phantom (Kap. 2.1.2) zum Ein-
satz. Es wurde bei allen Messungen innerhalb der 31P-Kopfspule am Rande des
Gesichtsfeldes angebracht. Fu¨r unterschiedliche HF-Lasten der Phantome wurde
anschließend ein mittlerer Korrekturfaktor von 1,06 ausgemessen. Dieser korrigiert
die inhomogene HF-Ausleuchtung bezu¨glich einer Positionierung des Referenz-
Phantoms in der Mitte der Spule.
• Fu¨r jede 31P-MRS-Messung wurde die 180◦-Referenzspannung anhand dieses Phan-
toms individuell bestimmt und am MR-Tomographen eingegeben.
31P-MRS-Sequenzen arbeiten bei einer Feldsta¨rke von 1,5T in der Regel mit einer
Filterbandbreite von 2 kHz. Da die Resonanzfrequenz des TDP -Phantoms etwa 3 kHz
oberhalb der Frequenz endogener 31P-Metaboliten liegt, werden dessen Signale bei der
eigentlichen MRS-Untersuchung herausgefiltert. 31P-EPSI hingegen arbeitet mit Fil-
terbandbreiten von einigen 10 kHz, wodurch sich das TDP -Signal als Einfalteartefakt
bemerkbar machte. Das Referenzphantom liegt zwar außerhalb des FOV der 31P-EPSI-
Messungen, die große chemische Verschiebung der Resonanz bedeutet jedoch auch einen
relativ großen Versatz der Anregungsschicht ( Kap 1.3.2): Bei einer typischen Schicht-
dicke von 40mm betra¨gt der Schichtselektionsgradient etwa 4mT/m, was fu¨r TDP ein
Schichtversatz von ca. 4,3 cm bedeutet. Damit ragt das Signal deutlich in die eigentliche
31P-EPSI-Messschicht hinein.
Aus diesem Grund war bei 31P-EPSI eine individuelle Bestimmung der Referenzspan-
nung bei jeder Messung nicht mo¨glich. Daher wurden die Daten einer großen 31P-CSI-
Studie, welche im Zeitraum der Arbeit am Zentralinstitut fu¨r Seelische Gesundheit
durchgefu¨hrt wurde (SFB 636, Teilprojekt D1 [39]), analysiert und Mittelwerte fu¨r
die Referenzspannungen von (64,2± 1,9)V fu¨r Frauen (n = 35) und (68,6± 3,5)V fu¨r
Ma¨nner (n = 33) bestimmt. Die Differenz des Wertes ist durch die unterschiedliche
Last (Kopfgro¨ße) bei Ma¨nnern und Frauen begru¨ndet. Die Streuung der Spannungs-
werte ist gering, so dass diese Mittelwerte keine große Fehlerquelle fu¨r die 31P-EPSI-
Anregungswinkel bedeuten.
Anpassung der Filterbandbreite
Die bei 31P-EPSI erforderliche Filterbandbreite errechnet sich aus den Frequenzen,
welche am Rande des FOV auftreten (Kap. 2.2.1). Um bei In-vivo -Messungen die not-
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wendige Voxelgro¨ße (mind. 64ml) zu erreichen, muss das FOV jedoch deutlich gro¨ßer
gewa¨hlt werden, als die Gro¨ße des zu messenden Objekts. Die meisten In-vivo -31P-
EPSI-Messungen wurden mit einem FOV von (400mm)2 durchgefu¨hrt, was in Auslese-
richtung nahezu doppelt so groß ist, wie fu¨r die Aufnahme des Gehirns notwendig. Dies
bedeutet auch, dass die hohen Frequenzen der a¨ußeren Bezirke des FOV gar nicht auf-
treten und somit die gewa¨hlte Filterbandbreite gro¨ßer ist, als eigentlich notwendig. Die
Erfassung dieser hohen Frequenzen fu¨hrt lediglich zu einer Anhebung des Rauschsignals
und entha¨lt keinerlei Informationen u¨ber das Messobjekt selbst. Die Filterbandbreite
bei In-vivo -31P-EPSI-Messungen kann daher an das tatsa¨chliche Messvolumen ange-
passt werden, was infolge des dann reduzierten Rauschpegels zu einer besseren spek-
tralen Qualita¨t fu¨hrt. Dabei wird die Filterbandbreite quasi als ra¨umlicher Bildfilter
benutzt.
In der Praxis wird zuna¨chst anhand eines MR-Bildes mit dem gleichen FOV wie die
spa¨tere 31P-EPSI-Messung die maximale Ausdehnung des Messobjekts in Ausleserich-
tung bezu¨glich des Bildmittelpunktes bestimmt. Nimmt das eigentliche Messvolumen
z.B. nur eine maximale Breite von 120mm um den Mittelpunkt ein (entspricht einem
FOV von (240mm)2) und es soll insgesamt mit einem FOV von (400mm)2 gemes-
sen werden, so reicht es aus, die Filterbandbreite nur auf den Faktor 240/400 = 0,6 des
Wertes zu setzen, der fu¨r ein vollsta¨ndig ausgefu¨lltes Messvolumen notwendig wa¨re. Bei
einer In-vivo -Messung mit der Sequenz tramp = 150µs ist es in diesem Fall mo¨glich, die
Filterbandbreite von etwa 42 kHz (Tab. 2.1) auf 25 kHz zu reduzieren, ohne dass Infor-
mationen verloren gehen. Signale gro¨ßer bzw. kleiner ± 12,5 kHz von der Tra¨gerfrequenz
werden nicht generiert und mu¨ssen daher auch nicht gemessen werden.
Alle In-vivo -31P-EPSI-Messungen wurden mit angepasster Filterbandbreite und mit
NOE -Signalversta¨rkung durchgefu¨hrt.
3.4.2 In-vivo-Spektren des Gehirns des Menschen
Die Untersuchung des charakteristischen Sensitivita¨tsverlaufes der unterschiedlichen
Sequenzen in Kap. 3.3 ergab ein maximales SNR fu¨r die Variante mit der ku¨rzesten
Gradientenanstiegszeit tramp = 110µs. Dieser Sequenztyp wurde jedoch bei In-vivo -
Messungen nicht angewandt. Zum einen war den Probanden die starke La¨rmbelas-
tung durch die extrem schnellen Gradientenschaltungen (schrilles Pfeifgera¨usch) u¨ber
einen Zeitraum von mind. 10min nicht zumutbar und zum anderen stoppte der MR-
Tomograph ab einem FOV von etwa (350mm)2 automatisch die Messung aufgrund der
Gefahr von peripheren Nervenstimulationen durch die kurzen Schaltzeiten der Gradien-
ten [52; 53; 54]. Fu¨r Sequenzen mit tramp≥ 130µs gab es keinerlei Nervenstimulations-
Probleme. Wa¨hrend die Sequenz mit tramp = 130µs meistens nur mit doppeltem Ge-
ho¨rschutz angewandt wurde, reduzierte sich der La¨rmpegel zu langsameren Gradienten-
anstiegszeiten hin deutlich: Die maximale Amplitude des Auslesegradienten verringert
sich proportional zu (tramp)
−1 und betra¨gt daher fu¨r tramp = 150µs nur noch etwa 73%
des Wertes fu¨r tramp = 110µs.
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Abb. 3.14: Lokalisiertes 31P-{1H}-EPSI-Spektrum eines Voxels in der Na¨he des visuellen
Kortex gemessen mit tramp = 150µs (Matrix-Zerofilling auf 16×16 Punkte). Messparameter:
Ttot= 12min, nav = 500, FOV = (400mm)
2, TH = 40mm, Voxelgro¨ße= (50×50×40)mm3 =
100ml (interpoliertes Voxelvolumen = 25ml), TR= 180 ms, α = 20
◦. Der Bildeinsatz zeigt den
AMARES -Fit (rot) des Spektrums zusammen mit dem Residuum (schwarz).
Zusammengefasst eigneten sich die 31P-{1H}-EPSI-Sequenzvarianten mit tramp = 130,
150, 180, 200 und 250µs am Besten fu¨r die In-vivo -Anwendungen am Gehirn. In aus-
fu¨hrlichen Testreihen mit insgesamt 18 Probanden (6 weiblich, 12 ma¨nnlich; Alter 24 - 47
Jahre) wurden die Messparameter dieser Sequenztypen optimiert.
Abbildung 3.14 zeigt ein lokalisiertes, hochaufgelo¨stes 31P-{1H}-EPSI-Spektrum gemes-
sen mit der Sequenzvariante mit tramp = 150µs. In den sagittalen und transversalen
MR-Bildern ist zum einen die EPSI-Messschicht und zum anderen das ensprechende
Voxel eingezeichnet. Die Gesamtmesszeit betrug 12min (nav = 500) bei einem Voxelvo-
lumen von 100ml (FOV = (400mm)2, TH = 40mm, Voxelgro¨ße= (50×50×40)mm3).
Weitere Messparameter waren: TR= 180 ms, α = 20
◦, globaler Shim = 20Hz. Die
k -Raum-Daten wurden auf eine 16×16-Matrix interpoliert (Voxelvolumen = 25ml),
gerade und ungerade Echos phasiert, beide Datensa¨tze summiert und die Baseline mit
einem Polynom 7. Grades korrigiert (Kap. 2.3.2).
Bei der spektralen Auflo¨sung von 6,5Hz ist die Duplettaufspaltung der γ- und α-ATP-
Resonanz sowie die zum Teil aufgelo¨ste Triplettaufspaltung der β-ATP zu erkennen.
Den PME -, Pi - und PDE -Signalen unterliegt ein breites Band von Resonanzen (ver-
mutlich unspezifische Phospholipide (PL)), welches auch noch die PCr-Resonanz be-
einflusst. Eine Quantifizierung der PME -, Pi - und PDE -Signale ist daher besonders
schwierig. Der Bildeinsatz in Abb. 3.14 demonstriert, dass das in Kap. 2.3.2 beschrie-
bene AMARES -Verfahren von jMRUI dennoch eine valide Quantifizierung der Daten
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Abb. 3.15: Lokalisierte 31P-{1H}-EPSI-Spektren (Voxel im visuellen Kortex) von vier Proban-
den, gemessen mit den Sequenzvarianten tramp = 130, 180, 200 und 250µs bei einer Gesamtmess-
zeit von 10min - 29min. Daten-Nachbehandlung: Zerofilling auf 16×16 Punkte, 6Hz Linienver-
breiterung (Gauss-Apodisierung), Baseline-Korrektur. Die Voxelposition ist in den transversalen
MR-Bildern eingezeichnet (Voxelgro¨ße= (50×50×40)mm3 = 100ml; interpoliert = 25ml). Der
spektrale Fit (jMRUI) ist in Rot den Spektren u¨berlagert. Weitere Messparameter: a) tramp =
250µs, ∆ν= 1,0 kHz, Ttot= 29min; b) tramp = 200µs, ∆ν= 1,25 kHz, Ttot= 24min; c) tramp =
180µs, ∆ν= 1,39 kHz, Ttot= 12min; d) tramp = 130µs, ∆ν= 1,92 kHz, Ttot= 10min; weitere
Messparameter, siehe Text.
zula¨sst: gezeigt ist der spektrale Fit (rot) und das flache Residuum (schwarz) des Spek-
trums.
Abbildung 3.15 zeigt In-vivo -Spektren, die mit den anderen Sequenztypen (tramp =
130, 180, 200 und 250µs) bei vier Probanden aufgenommen wurden. Alle Spektren
stammen aus einem im visuellen Kortex lokalisierten Voxel, welches in den transversalen
MR-Bildern dargestellt ist. Die spektrale Breite der verschiedenen Sequenzvarianten
variierte gema¨ß Tab. 2.1.
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coefficients of variance, CV [%]
Resonanz tramp = 130µs tramp = 180µs tramp = 200µs tramp = 250µs
PME 6 7 6 6
Pi 12 10 7 12
PDE 5 5 4 13
PCr 3 2 2 2
γ-ATP 3 4 3 5
α-ATP 3 3 3 4
β-ATP 4 3 3 3
Tab. 3.4: Coefficients of variance (Kap. 2.3.2) der spektralen jMRUI -Fits in Abb. 3.15 fu¨r die
verschiedenen 31P-Resonanzen in vivo als Funktion von tramp.
Das Voxelvolumen wurde in allen Messungen mit 100ml konstant gehalten (FOV =
(400mm)2, TH = 40mm, Voxelgro¨ße= (50×50×40)mm3) wa¨hrend die Gesamtmess-
zeit zwischen 10min und 29min variierte. Messparameter im einzelnen: Abb. 3.15 a):
tramp = 250µs, ∆ν= 1,0 kHz, TR= 280 ms, Ttot= 29min, nav = 788, α = 23
◦;
Abb. 3.15 b): tramp = 200µs, ∆ν= 1,25 kHz, TR= 240 ms, Ttot= 24min, nav = 452,
α = 30◦; Abb. 3.15 c): tramp = 180µs, ∆ν= 1,39 kHz, TR= 220 ms, Ttot= 12min,
nav = 410, α= 21◦; Abb. 3.15 d): tramp = 130µs, ∆ν= 1,92 kHz, TR= 160 ms, Ttot=
10min, nav = 470, α = 19◦. Die Nachbearbeitung der Daten beinhaltete ein Zer-
ofilling der k -Raum-Daten auf eine Matrix mit 16×16 Punkten (interpolierte Voxel-
gro¨ße= (25×25×40)mm3= 25ml), Apodisierung mit einem Gauss-Filter entsprechend
einer Linienverbreiterung von 6Hz und Baseline-Korrektur.
Abbildung 3.15 demonstriert zusammen mit Abb. 3.14 die In-vivo -Anwendbarkeit aller
31P-{1H}-EPSI-Sequenztypen mit tramp = 130 - 250µs. Die Sensitivita¨t der Spektren in
Abb. 3.15 unterscheidet sich jedoch erheblich. Die Auswertung von Spektrum 3.15 b)
(tramp = 200µs) und d) (tramp = 130µs) ergibt ein um den Faktor 1,25 reduziertes
SNR der PCr-Resonanz bei der Messung mit kurzer Gradientenanstiegszeit. Letztere
wurde jedoch in einer 2,4-fach ku¨rzeren Zeit durchgefu¨hrt, so dass insgesamt eine um
den Faktor 1,24 erho¨hte Sensitivita¨t der Sequenz mit tramp = 130µs im Vergleich zur
Sequenz mit tramp = 200µs resultiert. Dies steht im Einklang mit den Ergebnissen der
Phantom-Experimente (Kap. 3.3), bei denen ein Anstieg der Sensitivita¨t der Sequenz
mit tramp = 130µs um den Faktor 1,2 beobachtet wurde.
Die gute Qualita¨t aller in Abb. 3.15 dargestellten Spektren erlaubt mit der bereits in
Kap. 2.3.2 ausfu¨hrlich erla¨uterten prior-knowlege-Information eine problemlose Quan-
tifizierung der Daten mit jMRUI. Tabelle 3.4 fasst die coefficients of variance (Kap.
2.3.2) fu¨r die verschiedenen Resonanzen zusammen. Insgesamt ist die Unsicherheit des
Fits vor allem bei PCr und den ATP-Resonanzen erstaunlich gering. Signale, die mit
dem Band unspezifischer 31P-Resonanzen im Bereich > 0 ppm u¨berlappen, lassen sich
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erwartungsgema¨ß weniger genau quantifizieren. Die Qualita¨t des Fits in Abha¨ngigkeit
von tramp zeigt dabei keinen klaren Trend – lediglich fu¨r tramp = 250µs zeigen sich
etwas gro¨ßere Unsicherheiten bei diesen Resonanzen.
Anhand der chemischen Verschiebung von Pi relativ zu PCr kann der pH-Wert im
Gehirn nicht-invasiv bestimmt werden [37; 38]. Der pH-Wert, ermittelt aus den Spektren
in Abb. 3.15, betrug dabei 7,02± 0,03 was im Bereich der in der Literatur publizierten
Werte liegt [43; 80].
Abbildung 3.16 zeigt weitere Messergebnisse zur spektroskopischen Bildgebung mit 31P-
EPSI in vivo in Form einer spektralen Karte und metabolischen Bildern von fu¨nf endo-
genen Metaboliten. Messparameter waren: tramp = 150µs, FOV = (320mm)
2 (TH=
40mm, Voxelgro¨ße= (40×40×40)mm3 = 64ml), Ttot= 26min, nav = 1100, TR= 180ms,
α = 20◦. Die 31P-EPSI-Matrix wurde auf ein 16×16-Gitter interpoliert (Voxelvolu-
men= 16ml). Abbildung 3.16 a) zeigt ein transversales MR-Bild, u¨berlagert mit einer
spektralen Karte aus 80 lokalisierten 31P-{1H}-EPSI-Spektren. Ein Spektrum aus der
Insel-Region ist in Abb. 3.16 b) vergro¨ßert dargestellt. Durch Integration der Signale
u¨ber einen engen Frequenzbereich ko¨nnen mit Hilfe von SiTools metabolische Bilder der
einzelnen Resonanzen berechnet werden. Abbildung 3.16 c) zeigt die ra¨umliche Inten-
sita¨tsverteilung fu¨r PDE, PCr, Pi, PME (Integration jeweils ± 2 ppm) und ATP (Inte-
gration von -1 ppm bis -18 ppm) zusammen mit der Kontur des Scha¨dels (rot). Obwohl
die ra¨umliche Auflo¨sung wie bei allen 31P-MRS-Methoden bei 1,5T nur sehr grob ist,
lassen sich die Ventrikel des Gehirns erkennen. Das metabolische PCr-Bild zeigt starke
laterale Signale in der Region des Schla¨fen-Lappens; Grund: Die angeschnittenen Voxel
in diesem Bereich erfassen auch Teile des Musculus temporalis (Unterkiefer-Muskel).
Da die PCr-Konzentration im Skelettmuskel etwa 7,5 mal so groß ist wie in grauer und
weißer Hirnsubstanz [43] erscheinen die a¨ußeren Randbereiche des PCr-Bildes in ihrer
Intensita¨t u¨berho¨ht.
Minimale Messzeit in vivo
Die In-vivo -Konzentration der 31P-Metaboliten im Gehirn liegt deutlich unter der Kon-
zentration in den hier verwendeten Modelllo¨sungen (Kap. 1.4, 2.1.2). So ist die Konzen-
tration von PCr und ATP in vivo etwa 3 - 4mMol [43; 44], wa¨hrend in den Phantomen
das 6 - 15 -fache davon enthalten ist. Entsprechend la¨nger sollte demnach auch die mi-
nimal notwendige Messzeit in vivo sein (eine 15-fach geringere Konzentration kann rein
theoretisch durch eine 225-fach la¨ngere Messzeit kompensiert werden).
Abbildung 3.17 zeigt lokalisierte 31P-{1H}-EPSI-Spektren (visueller Kortex) zweier Pro-
banden, aufgenommen mit unterschiedlicher Gesamtmesszeit. Die Spektren sind mit
unterschiedlicher Skala an der Ordinate und ohne Baseline-Korrektur aufgetragen. Alle
Messungen wurden mit einem Voxelvolumen von 100ml (FOV = (400mm)2, TH =
40mm) durchgefu¨hrt und der Shim lag bei 19Hz bzw. 20Hz Linienbreite. Die Spek-









Abb. 3.16: a) Spektrale Karte aus 80 lokalisierten 31P-{1H}-EPSI-Spektren, u¨berlagert dem
transversalen MR-Bild. b) Vergro¨ßertes Spektrum aus der Inselregion. c) Spektroskopische
Bilder der Intensita¨tsverteilung zerebraler 31P-Resonanzen. Messparameter: tramp = 150µs,
FOV = (320mm)2, Voxelgro¨ße= (40×40×40)mm3 = 64ml, Ttot= 26min.






























































































Abb. 3.17: Lokalisierte 31P-{1H}-EPSI-Spektren zweier Probanden (Voxelgro¨-
ße= (50×50×40)mm3 = 100ml) mit verschiedener Gesamtmesszeit (Spektren sind mit
unterschiedlicher Skala aufgetragen). a) - c) tramp = 130µs mit Ttot= 36min (a), 20min (b),
10min (c); d) - f) tramp = 150µs mit Ttot= 8min (d), 6min (e), 4min (f)
20min (b) und 10min (c) aufgenommen (TR= 160 ms, α = 19
◦). Das gute SNR bei
Ttot= 36min nimmt zu ku¨rzeren Messzeiten zwar ab, aber selbst bei einer Gesamt-
messzeit von 10min sind die Multiplettstrukturen der ATP-Resonanzen noch auflo¨sbar
und eine Quantifizierung ist problemlos mo¨glich. Die Qualita¨t der Spektren nimmt bei
noch ku¨rzeren Messzeiten jedoch rapide ab. Abbildung 3.17 d) - f) zeigt Spektren mit
einer Gesamtmessdauer von nur noch 8min (d), 6min (e) und 4min (f) (tramp = 150µs,
TR= 180 ms, α = 20
◦). In Spektrum 3.17 d) sind schon nicht mehr alle Metabolitreso-
nanzen erkennbar. Schließlich ist bei Ttot= 6min und 4min eine valide Quantifizierung
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mit jMRUI nicht mehr mo¨glich. Allein das Singulett von PCr besitzt noch genu¨gend
Intensita¨t, um sich vom Rauschen deutlich abzugrenzen.
Die Ergebnisse dieser Untersuchung weisen darauf hin, dass bei der typischen Voxel-
gro¨ße von 100ml von 31P bei 1,5T, die Messdauer von etwa 10min als untere Schranke
fu¨r 31P-{1H}-EPSI in vivo anzusehen ist. Die mit den Sequenztypen mit tramp = 130
und 150µs gewonnenen Spektren lassen sich noch relativ zuverla¨ssig auswerten (Tab.
3.4). Bei einer mindestens 6-fach kleineren Konzentration als bei Phantommessungen ist
diese minimale In-vivo -Messzeit mit einer Gesamtmesszeit von nur 17 s bei Phantom-
experimenten vergleichbar.
Reproduzierbarkeit
A¨hnlich wie bei den Phantommessungen stellt sich auch bei den In-vivo -Anwendungen
die Frage der Reproduzierbarkeit der Spektren. Bei unterschiedlichen Wiederholungs-
messungen mit einer Gesamtmessdauer jeder Einzelmessung von 12min wurde im Mit-
tel eine Standardabweichung von 6 - 7% ermittelt. Diese gemittelte Standardabweichung
kann als Fehlerbalken fu¨r In-vivo -Messungen benutzt werden und liegt im Rahmen der
u¨blichen Werte fu¨r Standard-31P-CSI Untersuchungen.
Zusammengefasst zeigt sich bei In-vivo -Anwendungen eine a¨hnliche Sensitivita¨tscha-
rakteristik der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen wie bei den Phantomtests. Neben der opti-
malen Signalsta¨rke muss jedoch auch das Wohlbefinden der Probanden beru¨cksichtigt
werden: Sequenzen mit schnellen Gradientenanstiegszeiten erzeugen eine erhebliche Ge-
ra¨uschbelastung. Hier stellt die Sequenz mit tramp = 150µs einen guten Kompromiss
zwischen Sensitivita¨t, spektraler Breite und Auflo¨sung sowie La¨rmpegel dar.
3.4.3 31P-{1H}-EPSI-Messungen am Herzen des Menschen in vivo
31P-MRS wird am Herzen zur Diagnostik von metabolischen Vera¨nderungen nach In-
farkten oder zur Untersuchung von Patienten mit unterschiedlichsten kardiologischen
Krankheitsbildern eingesetzt. Dabei wird in der Regel die CSI-Technik angewendet
(z.B. [81; 82]). Hauptschwierigkeit sind dabei die sta¨ndig wechselnden Gewebetypen
in Herzna¨he. Die daraus resultierenden Suszeptibilita¨tsspru¨nge erschweren die Messun-
gen und machen einen Shim nahezu unmo¨glich. 31P-{1H}-EPSI eignet sich potentiell
besonders gut zur Untersuchung des menschlichen Herzens in vivo. Aufgrund der ho-
hen zeitlichen Auflo¨sung sollten Bewegungsartefakte vermindert werden. Wa¨hrend 1H-
EPSI-Methoden bereits am menschlichen Herzen zum Einsatz kamen [13; 83], gibt es
keine Berichte zu kardialem 31P-EPSI.
Eine ga¨ngige Methode, den Einfluss des Herzschlages bei MR-Untersuchungen zu redu-
zieren ist die Synchronisation der Messung mit dem Elektrokardiogramm-(EKG)-Signal.
Der Herzzyklus setzt sich dabei aus vier Aktionsphasen zusammen: Die Anspannungs-
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und Auswurfphase der Systole und die Entspannungs- und Fu¨llungsphase der Dia-
stole. Wa¨hrend der Diastole ist das Herz am wenigsten in Bewegung, da es in dieser
Phase lediglich zu einem passiven Fu¨llen der Herzkammer kommt. Ziel ist es, die MRS-
Signale wa¨hrend dieser Zeit aufzunehmen. Zu Beginn der Kontraktion des Herzens zeigt
das EKG-Signal den gro¨ßten Ausschlag (R-Zacke). Deren Signal kann als Trigger fu¨r
die MR-Messung benutzt werden. Der verwendete MR-Tomograph erlaubt diese EKG-
Triggerung. Dabei erfolgt der Start der Messung verzo¨gert nach der R-Zacke, um die
Phase der Diastole fu¨r die Daten-Akquirierung zu nutzen. Die Verzo¨gerungszeit wurde
nach [81] mit 100ms festgelegt.
Jeder Herzzyklus dauert in der Regel weniger als 1 s, so dass selbst mit der schnells-
ten 31P-EPSI-Sequenz keine vollsta¨ndige Kodierung einer Matrix innerhalb dieser Zeit
mo¨glich ist. Aus diesem Grund wurde die bereits am Gehirn eingesetzte Sequenz mit
tramp = 150µs so umprogrammiert, dass pro Herzzyklus nur eine k -Raum-Zeile (also
nur ein Phasenkodierschritt) kodiert und gemessen wird (Auslesezeit = 154ms). Fu¨r
die Aufnahme einer kompletten 31P-EPSI-Matrix sind daher 8 Triggersignale und so-
mit 8 Herzzyklen notwendig. Die effektive Repetitionszeit ist dabei gegeben durch die
aktuelle Herzfrequenz des Probanden.
Um das Problem des schlechten Shims etwas besser in den Griff zu bekommen, wurde
die in Kap. 2.2.2 erla¨uterte schichtselektive Shim-Sequenz um insgesamt 6 variabel
positionierbare Schichten mit Signalsa¨ttigung erweitert, um Signalbeitra¨ge aus dem
umliegenden Gewebe zu minimieren.
Trotz aller Bemu¨hungen waren erste Testmessungen der neuen 31P-{1H}-EPSI Herz-
Sequenz an Probanden nicht erfolgreich. Insgesamt wurden drei Probandenmessun-
gen mit der von Siemens bereitgestellten 1H-/31P-Oberfla¨chenspule (Herz-Leber-Spule)
durchgefu¨hrt. Der Proband wurde in Bauchlage so positioniert, dass eine optimale Aus-
leuchtung der Herz-Region gewa¨hrleistet war und Atemartefakte minimiert wurden.
Die schnell oszilierenden Auslesegradienten verursachten trotz der Verwendung MR-
tauglicher EKG-Ausstattung eine Ru¨ckkopplung in den Leitungen zur Ableitung des
EKG-Signals. Dadurch kam es ha¨ufig zu einer Eigen-Triggerung der Sequenz, wodurch
die Bewegungsartefakte eher noch verschlimmert wurden. Bei einer Gesamtmesszeit
von 23min und der Voxelgro¨ße= (40×40×40)mm3 war das Ergebnis nur verrauschte
Spektren ohne sichtbare Resonanzen.
Eine schnelle Implementierung der Sequenz fu¨r Messungen mit einer 31P-Oberfla¨chen-
spule war im Rahmen dieser Arbeit nicht mo¨glich. Die Tests fu¨r die Anwendung mit
einer Volumenspule lassen sich nicht direkt u¨bertragen. Als Resume´ ist daher festzuhal-
ten, dass 31P-EPSI am Herzen des Menschen mo¨glich sein sollten. Dies erfordert jedoch
noch erheblichen Entwicklungsaufwand zur Anpassung an die EKG-Triggerung und an
die Oberfla¨chenspule.
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3.5 Biomedizinische Anwendung: funktionelle 31P-EPSI
Single-Voxel-Techniken zur volumenselektiven MRS wie PRESS (point resolved spec-
troscopy [84]) und STEAM (stimulated echo acquisition mode [85; 86]), wie sie in der
1H-MRS routinema¨ßig zum Einsatz kommen, sind in der 31P-MRS nicht anwendbar.
Zum einen fu¨hren die großen chemischen Verschiebungen der 31P-Metaboliten zu ei-
nem starken Schichtversatz in alle drei Raumrichtungen und damit zu einer ungenauen
Lokalisierung. Zum anderen sind die T2-Zeiten zu kurz fu¨r diese Spin-Echo-Techniken.
Um eine Lokalisierung fu¨r 31P zu erhalten, mu¨ssen Phasenkodier-Techniken wie CSI
benutzt werden. Dies fu¨hrt jedoch zu langen Messzeiten und unzureichender zeitlicher
Auflo¨sung.
Mit Hilfe von funktionellen MRS-Studien (fMRS) wird schon seit la¨ngerem die metabo-
lische Antwort des Gehirns auf verschiedene Stimuli untersucht (z.B. [87; 88; 89; 90; 91].
Hier kommen vor allem die Single-Voxel-Techniken der 1H-MRS zum Einsatz, welche
aufgrund ihrer hohen Zeitauflo¨sung die biochemischen Vorga¨nge nicht nur wa¨hrend lang
andauernden Reizen untersuchen ko¨nnen, sondern auch die Mo¨glichkeit bieten, solche
Vera¨nderungen auf sehr kurzen Zeitskalen zu beobachten [91]. Da man davon ausgeht,
dass der Metabolismus des Gehirns extrem schnell abla¨uft, ist vor allem die funktio-
nelle Untersuchung des zerebralen Energiestoffwechsels in den ersten Sekunden nach
Einsetzen eines Stimulus von besonderem Interesse. Die Untersuchung der energierei-
chen Phosphate mit Hilfe der In-vivo -31P-MRS wa¨re hierfu¨r die Methode der Wahl und
ko¨nnte neue Erkenntnisse u¨ber die Funktionsweise des Gehirns liefern.
Mit 31P-fMRS war es bisher bestenfalls mo¨glich, die Reaktion des Gehirns auf Sti-
muli der La¨nge einiger Minuten zu untersuchen (z.B. [92; 93; 94]). Um die zeitliche
Auflo¨sung zu verbessern, wurde in einigen Studien mit FID-Sequenzen und ungenau-
er Lokalisierung mittels kleiner Oberfla¨chenspulen gearbeitet [95; 96]. Das tatsa¨chliche
Messvolumen ist lediglich durch die Ausleuchtung der Oberfla¨chenspule gegeben, welche
prinzipiell nicht exakt definiert werden kann. Aus diesem Grund wurde in letzter Zeit
der Ruf nach schnellen spektroskopischen Bildgebungstechniken fu¨r 31P-Metaboliten
immer lauter [97] – vor allem vor dem Hintergrund der inzwischen besser zuga¨nglichen
ho¨heren Feldsta¨rken von 3T und 7T.
31P-{1H}-EPSI ist gut geeignet, um die beiden Hauptprobleme der funktionellen 31P-
MRS in den Griff zu bekommen. Es liefert im Vergleich zu anderen 31P-MRS-Techniken
eine hohe zeitliche Auflo¨sung (1,2 s fu¨r den Sequenztyp mit tramp = 110µs) bei einer ge-
nauen Lokalisierung. Diesen Vorteilen steht jedoch die im Vergleich zu CSI verminderte
Sensitivita¨t gegenu¨ber.
Im Folgenden wird die erstmalige Durchfu¨hrung einer funktionellen 31P-EPSI (fEPSI)
Studie am Gehirn des Menschen in vivo beschrieben. Bei dieser Untersuchung wurde
ortsaufgelo¨st im visuellen Zentrum die metabolische Antwort auf einen visuellen Reiz
mit einer zeitlichen Auflo¨sung von 6 s untersucht. Wa¨hrend in Kap. 3.5.1 zuna¨chst
der Energie-Metabolismus des menschlichen Gehirns beschrieben wird und die bisher
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wichtigsten fMRS Studien zusammengefasst werden, bescha¨ftigen sich Kap. 3.5.2, 3.5.3
und 3.5.4 mit der Implementierung eines geeigneten Paradigmas und geeigneter Aus-
wertemethoden. Die Ergebnisse der fEPSI-Studie werden anschließend in Kap. 3.5.5
diskutiert.
3.5.1 Der Energie-Metabolismus des Gehirns des Menschen
Das Gehirn besitzt im Vergleich zu anderen Organen (Organsystemen) einen extrem
hohen Energiebedarf. In einem erwachsenen Menschen entspricht das Gehirn im Schnitt
2% des gesamten Ko¨rpergewichts, fordert jedoch ca. 20% des kompletten Ruhe-Energie-
umsatzes [96; 98]. In den letzen Jahren war die Untersuchung des Gehirn-Metabolismus
einer der Forschungsschwerpunkte moderner Neurowissenschaften. Nicht-invasive Bild-
gebungstechniken wie MRT und PET (Positronen-Emissions-Tomographie) sind dabei
die beiden wichtigsten Untersuchungsmethoden. Obwohl sich unser Wissen u¨ber die
Funktionsweise des Gehirns in letzter Zeit rapide erweitert hat, bleibt vieles unvoll-
sta¨ndig und es bestehen kontroverse Auffassungen. Die Zusammenha¨nge zwischen neu-
ronaler Aktivita¨t und Energiebereitstellung bzw. -verbrauch sind hierbei ein wichtiges
Forschungsthema.
Funktionelle Untersuchungsmethoden mit MRT als auch PET basieren auf Vera¨nderun-
gen des Glukosemetabolismus oder an daran gekoppelte physiologische Parameter wie
Blutfluss und Blutvolumen. Nachdem in den letzten Jahren auch im Human-Bereich
zunehmend Kernspintomographen mit hohen Magnetfeldern (3 - 7T) zum Einsatz kom-
men, gewinnt auch die MRS zunehmend an Bedeutung. Wa¨hrend man bereits bei
niedrigeren Feldern Metaboliten wie Kreatin (Cr), Cholin-haltige Verbindungen (Cho),
N-Acetyl-Aspartat (NAA) und Laktat detektieren kann, ist man bei ho¨heren Feldsta¨r-
ken nun in der Lage, mit 1H-MRS wichtige Neurotransmitter wie z.B. Glutamat (Glu)
und GABA (γ-Aminobuttersa¨ure), sowie auch Glutamin (Gln) zu quantifizieren.
Neben der 1H-MRS spielen aber auch die 13C- und 31P-Spektroskopie eine wichtige
Rolle. Das nicht radioaktive, 13C-Isotop (Spin 1/2) besitzt eine natu¨rliche Ha¨ufigkeit
von 1,1%. Nach Infusion von mit 13C markierter Glukose kann mittels 13C-MRS die
Aufnahmerate im Gehirn bestimmt werden [99]. Um die geringe Sensitivita¨t des 13C-
Isotops zu erho¨hen (Tab. 1.1), wurden eine Vielzahl von single-quantum [100] oder
multiple-quantum [101] 13C-NMR-Detektionsmethoden entwickelt, welche bereits auch
mit 1H-EPSI kombiniert wurden [102]. Im Gegensatz zur 13C-MRS beno¨tigt man bei der
31P-MRS keine markierten Tracer sondern erha¨lt unmittelbar Informationen u¨ber ener-
giereiche Phosphate (ATP, PCr) und den Phospholipid-Metabolismus (PDE, PME).
Energiebereitstellung
Abbildung 3.18 zeigt schematisch den Aufbau des bioenergetischen Netzwerks im Ge-




















Abb. 3.18: Schematischer Aufbau des bioenergetischen Netzwerks des Gehirns [103], das
Phosphat- und Glukose-Metabolismus verknu¨pft. ATP ist der Hauptenergietra¨ger fu¨r alle Ge-
hirnfunktionen. Die ATP-Konzentration wird u¨ber die Glykolyse und die oxidative Phosphory-
lierung (ATPsynt) und den Creatin-Kinase-Zyklus (CK ) konstant gehalten.
zierenden Block. Energietra¨ger fu¨r die Gehirnfunktionen ist dabei ATP. Neuronale
Aktivita¨t beno¨tigt Energie und dazu wird ATP in ADP (Adenosin-Diphosphat) und
anorganisches Phosphat aufgespalten:
ATP→ ADP+ Pi + Energie. (3.17)
Die Mo¨glichkeiten fu¨r das Gehirn diese Energie in Form von ATP bereit zu stellen
und dessen Reservoirs auch konstant zu halten, kann dabei in zwei Bereiche eingeteilt
werden (Abb. 3.18) [103; 104]:
• zum einen u¨ber die ATP-Synthetisierung aus Glukose (ATPsynt): Glykolyse und
oxidative Phosphorylierung (in den Mitochondrien)
• und zum anderen u¨ber den Creatin-Kinase-Zyklus (CK).
Wa¨hrend der CK -Zyklus als schneller Puffer im Falle eines spontanen ATP-Abfalls
dient, erfolgt die ATP-Synthese (ATPsynt) in zwei Stoffwechselprozessen: Glykolyse und
oxidative Phosphorylierung (verknu¨pft mit dem TCA-Zyklus (tricarboxylic acid cycle)).
Glukose ist der Hauptbrennstoff des Gehirns. In den Gliazellen (Astrozyten) gibt es










4 CO + 4 H O2 2
Abb. 3.19: Glukose-Metabolismus zur ATP-Synthese (ATPsynt) [96]. Bei der Glykolyse wird
1 Moleku¨l Glukose zu 2 Moleku¨le Pyruvat umgewandelt, wobei 2 ATP gebildet werden. Die 2
Pyruvate ko¨nnen entweder zu Laktat umgewandelt werden oder sie werden u¨ber die oxidative
Phosphorylierung zu Kohlendioxid und Wasser oxidiert, wodurch weitere 34 ATP aufgebaut
werden ko¨nnen. Bei der Glykogenolyse wird aus dem Glycogenspeicher Glukose freigesetzt.
auch Glykogen-Speicher, die jedoch bei Ruhebedingung nur eine untergeordnete Rolle
spielen [96; 98; 104; 105; 106]. Glykolyse und oxidative Phosphorylierung mu¨ssen als
zusammenha¨ngende Prozesse betrachtet werden (Abb. 3.19). Beide Prozesse erzeugen
Energie in Form von ATP, wobei die oxidative Phosphorylierung weitaus effektiver ist
als die Glykolyse: Bei letzterer wird zuna¨chst 1 Moleku¨l intrazellula¨re Glukose in 2
Pyruvat-Moleku¨le umgewandelt, wobei 2 ATP gebildet werden. Die 2 Pyruvat ko¨nnen
entweder zu Laktat umgewandelt werden oder sie werden u¨ber die oxidative Phospho-
rylierung zu Kohlendioxid und Wasser oxidiert, wodurch weitere 34 ATP frei werden.
Gesamtbilanz: 1 Glukose → 36 ATP.
Energieverbrauch
Etwa 80% des Energieverbrauchs im Gehirn findet bei der Signalverarbeitung bzw.
der Signalgenerierung statt [96]. Dabei werden im Durchschnitt 30µmol ATP/g/min
verbraucht, was in etwa dem ATP-Bedarf eines Beinmuskels beim Marathonlauf ent-
spricht [107]. Den Hauptenergiebedarf erfordert hierbei der Glutamin-Glutamat-Neuro-
transmitter-Zyklus (Abb. 3.20). Bei der neuronalen Aktivita¨t provozieren die das pre-
synaptische Neuron erreichenden Aktionspotentiale eine Glutamat-Ausschu¨ttung in den
synaptischen Spalt, wo es von den postsynaptischen Glutamat-Rezeptoren detektiert
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Signal“ weiter gegeben wird. Das im synaptischen Spalt verbleibende
Glutamat wird von den benachbarten Gliazellen durch einen Na+ gekoppelten Trans-
porter aufgenommen und dort in Glutamin umgewandelt. Das Glutamin diffundiert
dann wieder zuru¨ck in das Neuron, wo es in Glutamat umgewandelt wird - bereit fu¨r
eine erneute Ausschu¨ttung in den synaptischen Spalt (Abb. 3.20).
Eine wichtige Konsequenz ist, dass die neuronale Feuerrate direkt quantitativ mit der
Aufnahmerate von extrazellula¨rem Glutamat durch die Astrozyten verknu¨pft ist. Einen
nicht zu vernachla¨ssigenden Beitrag zum Glutamin-Glutamat-Zyklus liefert hierbei der
sehr wichtige Neurotransmitter GABA, der a¨hnlich wie Glutamat ebenfalls von den
Astrozyten aufgenommen und dort zuna¨chst in Glutamat und spa¨ter dann in Glutamin
umgewandelt wird. Dabei macht der Fluss zwischen GABA und Glutamin etwa 10 - 20%
des Glutamat-Neurotransmitter-Zyklus aus [108].
Diesem Modell zu Folge wird Energie sowohl in den Astrozyten als auch in den Neuro-
nen verbraucht und zwar in Abha¨ngigkeit von der Ausschu¨ttung/Aufnahme von Neu-
rotransmittern. Die exakten metabolischen Abla¨ufe sind noch immer nicht vollsta¨ndig
gekla¨rt. Neueste Erkenntnisse sta¨rken die Bedeutung der Astrozyten (Abb. 3.21). Die
beno¨tigte Energie scheint dort ausschließlich durch Glykolyse gewonnen zu werden:
Die Aufnahme des Glutamats aus dem synaptischen Spalt sowie die nachfolgende Um-
wandlung in Glutamin beno¨tigt jeweils ein ATP. Da die Glykolyse eben genau zwei
ATP pro Moleku¨l Glukose liefert, bedeutet das, dass im Glutamat-Glutamin-Zyklus
der Astrozyten jedes Mol Glutamat die Glykolyse von genau einem Mol Glukose erfor-
dert. Experimentelle 13C-MRS-Daten scheinen dies zu besta¨tigen [105; 108]: Es besteht






























Abb. 3.21: Glutamat-Zyklus zwischen Neuronen und Astrozyten [96]. Die Hauptenergiegewin-
nung findet in den Neuronen mittels oxidativer Phosphorylierung statt. Wichtig ist auch die
Rolle der Glykolyse in den Astrozyten: Ein spezieller Laktat-Transport in die Neuronen ko¨nnte
Laktat neben Glukose zu einem wichtigen Energiesubstrat in den Neuronen machen.
ein nahezu 1:1-Zusammenhang zwischen der neuronalen Glukose-Oxidations-Rate und
dem Glutamat-Glutamin-Zyklus. Dies deutet darauf hin, dass der prima¨re Energieum-
wandlungsprozess im Kortex direkt proportional zur Glutamat-Ausschu¨ttung ist. Was
dabei mit dem bei der Glykolyse gebildeten Laktat geschieht, ist immer noch nicht
genau gekla¨rt. Es wird vermutet, dass zumindest ein Teil dieses Laktats u¨ber einen be-
sonderen Laktat-Transportmechanismus (lactate shuttle) in die Neuronen gelangt, wo
es als
”
Energiesubstrat“ benutzt wird, indem es zuna¨chst in Pyruvat umgewandelt und
danach der oxidativen Phosphorylierung zugefu¨hrt wird [96; 98; 104] (Abb. 3.19).
Unter normalen physiologischen Bedingungen wird die durchschnittliche Ruheaktivi-
ta¨t des menschlichen Gehirns zu u¨ber 90% durch die oxidative Phosphorylierung von
Glukose gewa¨hrleistet [96; 98; 107; 109]. Die Annahme, dass im Ruhezustand Glukose
der Hauptbrennstoff des Gehirns ist, wird generell akzeptiert und wu¨rde ein Verha¨ltnis
von Glykolyse zu TCA-Zyklus-Fluss von 1:2 bedeuten (jedes Mol Glukose wird in 2
Mol Pyruvat umgewandelt, was dann der oxidativen Phosphorylierung zugefu¨hrt wird
(Abb. 3.19)). Experimentelle Untersuchungen stu¨tzen diese Annahme recht gut und fin-
den ein Verha¨ltnis von Glykolyse zu TCA-Zyklus-Fluss von 0,46± 0,12 [110]. Da man,
wie oben diskutiert, davon ausgeht, dass die Glukose-Aufnahme und -Umwandlung in
Laktat durch Glykolyse im Wesentlichen nur in den Astrozyten stattfindet, wohingegen
der zerebrale Sauerstoffverbrauch und damit die oxidative Phosphorylation vorwiegend
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in den Neuronen erfolgt, fu¨hrt dies zu der Schlussfolgerung, dass der Hauptteil von
Energieproduktion und -verbrauch in den Neuronen stattfindet [96; 107; 109].
Gesteigerte neuronale Aktivita¨t
Alle diese Betrachtungen gelten in erster Linie fu¨r das Gehirn im Ruhezustand. Eine
vo¨llig neue Situation ergibt sich jedoch bei gesteigerter neuronaler Aktivita¨t. Hier ist
der Metabolismus des Gehirns nur in Ansa¨tzen gekla¨rt.
Die vollsta¨ndige Oxidation von Glukose zu Kohlendioxid und Wasser,
C6H12O6 + 6O2 → 6CO2 + 6H2O, (3.18)
erfordert, dass der metabolische Sauerstoff-Verbrauch (O2-consumption-rate, CMR(O2))
sechsmal so hoch ist wie der Glukose-Verbrauch (Glk-consumption-rate, CMR(Glk)).
Diese beiden Gro¨ßen ko¨nnen mit Hilfe von PET und 13C-MRS lokal bestimmt werden.





sollte im Idealfall OGI = 6 ergeben. Der OGI ist damit auch ein indirektes Maß fu¨r das
Verha¨ltnis von Glykolyse zu oxidativer Phosphorylierung [96]. Er kann demnach unter
den Wert von 6 fallen, wenn bei neuronaler Aktivita¨t die Glykolyse sta¨rker ansteigt
als die oxidative Phosphorylierung. Aufgrund des oben erwa¨hnten Laktat-Austausches
zwischen Astrozyten und Neuronen erwartet man jedoch selbst in Ruhebedingung einen
geringeren OGI-Wert als 6, da womo¨glich Laktat selbst als Energiesubstrat verwendet
werden kann. Zahlreiche Studien, bei denen mit Hilfe von PET und MRS CMR(O2)
als auch CMR(Glk) gemessen wurde, fu¨hren in Ruhebedingung zu einem u¨bereinstim-
menden OGI-Wert von 5,5.
Die genaue Ursache fu¨r die Diskrepanz von etwa 10% zum idealen Wert von 6 ist
jedoch noch ungekla¨rt, zumal sie unter neuronaler Stimulation noch gro¨ßer zu wer-
den scheint: Fox et al. fanden in PET-Studien eine nahezu vo¨llige Entkopplung von
CMR(O2) und CMR(Glk). Unter visueller Stimulation stieg der zerebrale Blutfluss
(CBF ) sowie CMR(Glk) zwar um etwa 50% an, die Zunahme des Sauerstoffverbrauchs
CMR(O2) fiel mit nur 5% jedoch deutlich geringer aus, was zu einem extrem geringen
OGI fu¨hrte [111; 112]. Auf der Basis ihrer Resultate kamen sie zu dem Schluss, dass die
bei neuronaler Aktivita¨t zusa¨tzlich beno¨tigte Energie in erster Linie u¨ber Glykolyse und
nicht u¨ber oxidative Phosphorylierung gewonnen wird. Dies fu¨hrte dann weiter zu der
Hypothese, dass die gesteigerte Gehirnaktivita¨t relativ zum hohen Ruheenergiebedarf
gesehen nur sehr wenig zusa¨tzliche Energie beno¨tigt [96]. Die starke Entkopplung von
CMR(O2) und CMR(Glk) in den Experimenten von Fox et al. stehen jedoch teilweise
im Widerspruch zu anderen PET und 13C-MRS-Studien, welche eine große Variation
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der OGI-Werte unter neuronaler Stimulation zeigen. Die Werte reichen von einem na-
hezu perfekten 1:1-Verha¨ltnis zwischen dem Anstieg von CMR(O2) und CMR(Glk) bis
hin zu einem hohen Maß an Entkopplung der Anstiege [105; 106; 108].
Es scheint sich jedoch abzuzeichnen, dass die Art der Stimulation einen Einfluss auf
den OGI-Wert hat. Komplexe Stimuli fu¨hren zu einem Anstieg sowohl des Sauerstoff-
verbrauchs, als auch des Glukoseverbrauchs (OGI von etwa 5), wa¨hrend einfache Sti-
muli, wie z.B. weißes Blitzlicht, einen im Verha¨ltnis kleineren Anstieg des Sauerstoff-
verbrauchs und damit einen kleineren OGI-Wert zeigen [106]. U¨bereinstimmend finden
jedoch alle Studien unter Stimulation einen generell reduzierteren OGI im Vergleich
zur Ruhebedingung: Neuronale Aktivita¨t fu¨hrt zu einem erho¨hten Blutfluss und einem
meist im gleichen Maße erho¨hten Glukoseverbrauch, wohingegen der lokale Sauerstoff-
verbrauch in geringerem Maße ansteigt. Dies ist auch der Ursprung des der funktio-
nellen Magnetresonanztomographie (fMRI) zugrunde liegenden BOLD-Effekts (blood
oxygenation level dependent): Oxyha¨moglobin ist diamagnetisch, wa¨hrend Deoxyha¨mo-
globin paramagnetisch ist [113]. Die Zusammensetzung des Blutes ist insofern wichtig,
als ein U¨berschuss an Oxyha¨moglobin mit la¨ngerer transversaler Relaxationszeit (T2)
der Wasserprotonen einhergeht. Bei erho¨hter neuronaler Aktivita¨t wird zuna¨chst durch
den erho¨hten Blutfluss sauerstoffreiches Blut herangefu¨hrt. Das Gehirn beno¨tigt den
Sauerstoff jedoch nicht in dem Maße, wie er bereitgestellt wird, was zu einer regio-
nal erho¨hten Sauerstoffkonzentration und damit zu einer indirekten Versta¨rkung des
MR-Signals fu¨hrt (BOLD-Effekt). Die Ursache fu¨r den erho¨hten zerebralen Blutfluss
ist ungekla¨rt. Er ist auf jeden Fall nicht durch den erho¨hten Sauerstoffbedarf bei neu-
ronaler Aktivita¨t bedingt [96]. Die im Blut zur Verfu¨gung stehende Sauerstoffmenge
wird im Durchschnitt nur zu 40% vom Gehirn genutzt, was noch eine genu¨gend große
Reserve fu¨r einen gesteigerten, momentanen Energiebedarf zula¨sst. Tatsa¨chlich setzt
der CBF auch erst nach einigen Sekunden ein und erreicht nach 4 - 6 s sein Maximum.
Damit ist der Prozeß viel zu langsam, als dass er einen extrem schnellen Energiebedarf
des Gehirns unter neuronaler Stimulation bedienen ko¨nnte [96].
Es wird vermutet, dass bei neuronaler Aktivita¨t vor allem die Glykolyse eine wichti-
ge Rolle spielt. Damit die synaptische Funktion erhalten bleibt, muss die gesteigerte
Glutamat-Ausschu¨ttung sehr schnell vonstatten gehen (innerhalb 10ms), was wieder-
um auch zu einer erho¨hten Aktivita¨t der Astrozyten fu¨hrt [108]. Daher scheint bei
gesteigerter neuronaler Aktivita¨t die Glykolyse in den Astrozyten und der nachfolgen-
de Laktat-Transport zu den Neuronen eine deutlich wichtigere Rolle zu spielen als im
Ruhezustand. Es wird spekuliert, dass sogar Laktat und nicht Glukose der Hauptbrenn-
stoff bei gesteigerter neuronaler Aktivita¨t sein ko¨nnte [88; 91; 96; 108].
Ein entscheidender Vorteil der Glykolyse im Gegensatz zur oxidativen Phosphorylie-
rung ist, dass sie ohne Sauerstoff arbeitet und deutlich schneller ist. Obwohl die ATP-
Ausbeute bei der oxidativen Phosphorylierung ho¨her ist als bei der Glykolyse, wird
durch die Glykolyse bei gesteigertem Energiebedarf etwa doppelt so schnell Glukose in
Pyruvat umgewandelt, als dieses weiter oxidiert werden kann. U¨berschu¨ssiges Pyruvat
wird dann in Laktat umgewandelt, was mit dem Blut abtransportiert wird [96]. Der
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Beitrag der Glykolyse zur Energieproduktion im Gehirn mag daher zwar sehr klein sein,
ist aber vor allem bei neuronaler Aktivita¨t sehr wichtig.
Die beno¨tigte Glukose wird in erster Linie u¨ber den Blutkreislauf angeliefert, jedoch
besitzen die Astrozyten auch Glykogen-Speicher [114], die innerhalb von ms zu Glukose
umgewandelt werden ko¨nnen (Prozess der Glykogenolyse, Abb. 3.19) und die ebenfalls
zur Energiegewinnung beitragen [96]. Es wird vermutet, dass diese Glykogenspeicher
vor allem im ersten Moment des gesteigerten Energiebedarfs eine entscheidende Rol-
le spielen, was auch eine gewisse Laktat-Anreicherung im Blut erkla¨ren wu¨rde [108].
Neuere Studien zeigen jedoch keine Glykogen-Vera¨nderung, zumindest unter la¨ngerer
visueller Stimulation [115]. Bezu¨glich einer Vera¨nderung der Laktat-Konzentration gibt
es ebenfalls keine konsistenten Ergebnisse: Bei unterschiedlichsten Stimulationsarten
wurde zeitweise ein Anstieg der Laktat-Konzentration von 50% und ho¨her beobachtet
[88; 90; 93], der aber in ju¨ngsten Studien nicht besta¨tigt werden konnte [89]. Bei extrem
kurzer Stimulation von nur wenigen s wurde in einer 1H-MRS-Studie sogar eine initiale
Verminderung der Laktatkonzentration festgestellt, was die Theorie, nach der Laktat
als ein wichtiges Energiesubstrat fungiert, zu besta¨tigen scheint [91].
Creatin-Kinase-Zyklus
Der vorausgegangene U¨berblick zeigt, dass die metabolischen Abla¨ufe und das Zusam-
menspiel von Glykolyse und oxidative Phosphorylierung im Gehirn noch nicht voll-
sta¨ndig gekla¨rt sind. Tatsache ist jedoch, dass neuronale Aktivita¨t mit einem erho¨hten
Energiebedarf verbunden ist, welcher innerhalb von ms gedeckt werden muss.
Neben der eigentlichen ATP-Synthese fungiert der Creatin-Kinase-Zyklus als ein wich-
tiger Puffer fu¨r einen spontan gesteigerten ATP-Bedarf (Abb. 3.18). Wa¨hrend zur ge-
naueren Erforschung dieser Mechanismen in erster Linie die 1H- und 13C-MRS zum
Einsatz kommen, ko¨nnen mit der 31P-MRS die energiereichen Phosphatverbindungen
des CK -Zyklus direkt beobachtet werden. Bei gesteigerter neuronaler Aktivita¨t wird
das beno¨tigte ATP durch die beiden Prozesse der ATPsynt und durch die CK stabili-
siert. Die dabei verknu¨pften Phosphate sind PCr, ATP und Pi. Bei der CK wird ein
schneller Abfall von ATP durch die folgende Reaktion abgefangen [94]:
PCr + ADP + H+ ↔ Cr + ATP. (3.20)
Diese Reaktion la¨uft so lange ab, bis es der ATP-Produktion via ATPsynt gelingt, den
ATP-Verbrauch auszugleichen. Die Konzentrationen von PCr und ADP fallen dann
nicht weiter und erreichen einen (neuen) stationa¨ren Zustand.
Dieser Prozess ist besonders wichtig fu¨r den Metabolismus des Skelett-Muskels: Kann
bei intensiver Muskelarbeit das beno¨tigte ATP nicht mehr ausreichend durch aerobe
Energiegewinnung geliefert werden, tragen sowohl die anaerobe Glykolyse als auch der
CK -Zyklus zur Energiegewinnung bei, was einen starken Abfall der PCr-Konzentration
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zur Folge hat [104; 116]. Selbst bei geringen Belastungen kommt es zu einem nahezu ex-
ponentiellen Abfall von PCr, obwohl die ATP-Gewinnung durch das CK -System deut-
lich ineffektiver ist als bei der oxidativen Phosphorylierung [104]. Dieser PCr-Abfall im
Muskel konnte in vielen funktionellen 31P-MRS-Studien belegt und beobachtet werden
[12; 104; 116; 117; 118].
Funktionelle 31P-MRS-Studien
Im Gegensatz zum Muskel ist die metabolische Architektur des Gehirns deutlich kom-
plexer aufgebaut. Unter den wenigen funktionellen 31P-MRS-Studien mit visueller Sti-
mulation gibt es sehr kontroverse Resultate: Wa¨hrend einige eine Abnahme der PCr-
Konzentration sehen [92; 93; 95; 119; 120; 121], zeigen andere keine Vera¨nderungen
[94; 121; 122; 123; 124]. Im Prinzip arbeiten dabei alle fMRS-Studien mit langen visu-
ellen Stimuli von 6min und la¨nger. Bei solch langen visuellen Reizen befindet sich das
CK -System jedoch bereits im stationa¨ren Zustand. D.h., die ATP-Produktion durch die
ATPsynt ist gleich dem ATP-Verbrauch und die schnelle Puffer-Funktion des Creatin-
Kinase-Zyklus ist bereits erfu¨llt.
Innerhalb der Gruppe von Studien, die eine PCr-Vera¨nderung beobachteten, gab es teil-
weise sehr widerspru¨chliche Ergebnisse. So fand dieselbe Arbeitsgruppe bei einem Pro-
bandenkollektiv von 9 jungen Probanden einen signifikanten PCr-Ru¨ckgang bei 6min
visueller Stimulation [92], wa¨hrend bei einem spa¨teren Vergleich mit 25 Probanden kein
Effekt mehr zu sehen war [122]. A¨hnliches gilt fu¨r die beiden fMRS-Studien von Ran-
go et al., welche zuna¨chst eine starke PCr-Vera¨nderung detektieren konnten [95], bei
einer spa¨teren Studie dieser Befund jedoch ausblieb [124]. Zudem erscheinen die PCr-
Vera¨nderungen in Studie Ref. [93] aufgrund der schlechten spektralen Qualita¨t eher
spekulativ und werden diesbezu¨glich in Ref. [94] auch kritisch diskutiert. Auffallend ist
ebenfalls, dass all die Studien mit Konzentrationsa¨nderungen von PCr [92; 93; 122] bei
niedrigen Magnetfeldern (≤ 2T) durchgefu¨hrt wurden, wa¨hrend einige neuere Studien
bei hohen Feldern (4T und 7T) keine metabolischen Vera¨nderungen fanden [94; 123].
Ein von Li et al. beobachteter Ru¨ckgang der Phosphodiester-Resonanzen [125] wurde
bisher nicht wieder besta¨tigt. Xu et al. fanden in einer Tierstudie an Ratten bei ei-
ner Feldsta¨rke von 11,7T eine deutliche PCr-Reduktion im somatosensorischen Kortex
unter Stimulation der Vorderpfoten [126].
Tabelle 3.5 fast alle bisherigen fMRS-Studien an 31P-Metaboliten zusammen.
Wa¨hrend eine A¨nderung der Konzentration der energiereichen Phosphate direkt den
Nettofluss durch den CK -Zyklus wiederspiegelt, ist man mit Hilfe von Magnetisierungs-
Transfer-Experimenten in der Lage, den gerichteten Umwandlungsfluss von PCr zu ATP





Studie Jahr Objekt n B0 Stimulus Dauer PCr-Vera¨nderung
Mora et al. [121] 1991 Affe 4 4,7T visuell 30min ⋆
Sappey-Mariner et al. [93] 1992 Mensch 6 2,0T visuell 12,8min -15% (PCr/ATP)
Kato et al. [92] 1996 Mensch 9 1,5T visuell 6min -15% (PCr/Ptotal)
Rango et al. [95] 1997 Mensch 11 1,5T visuell 3,5 s -18%
Chen et al. [94] 1997 Mensch 7 4,0T visuell 6min -
Murashita et al. [122] 1999 Mensch 25 1,5T visuell 6min -
Rango et al. [124] 2001 Mensch 9 1,5T visuell 7min -
Lei et al. [120] 2004 Mensch 8 7,0T visuell 30min -4 ± 4%
Xu et al. [126] 2005 Ratte 12 11,7T sensorisch 10,7min -7,5% ‡
Tkac et al. [123] 2006 Katze 1 9,4T visuell 40 s - ‡
Tab. 3.5: Publizierte fMRS-Studien zur Untersuchung der PCr-Dynamik bei visueller Stimula-
tion (Ausnahme: Xe et al. [126]: sensorische Stimulation). ⋆ = geringe PCr-Vera¨nderung bei 2
von 4 Experimenten ; ‡ = 1H-fMRS Untersuchung: Durch die große chemische Verschiebung der
Metaboliten bei hohen Feldsta¨rken, ko¨nnen die Resonanzen von PCr und Cr getrennt analysiert
werden.
Lei et al. konnten die Synthetisierungsrate von ATP u¨ber die ATPsynt zu fATPsynt =
12µMol/g/min bestimmen, was auch konsistent mit indirekt aus PET-Messungen von
CMR(O2) und CMR(Glk) errechneten Werten ist [109]. Die Synthetisierungsrate von
ATP u¨ber den CK -Zyklus wurde hingegen zu fCK = 66µMol/g/min bestimmt [94].
D.h., die ATP-Gewinnung la¨uft etwa 5-mal schneller u¨ber die CK als u¨ber die ATPsynt
ab. Dies wu¨rde die Bedeutung der CK vor allem bei kurzfristigem Energiebedarf des
Gehirns unterstreichen. Tatsa¨chlich konnten Chen et al. feststellen, dass unter la¨ngerer
visueller Stimulation (6min) fCK im stationa¨ren Zustand um etwa 34% zunimmt,
wa¨hrend die Konzentrationen von PCr jedoch konstant bleibt [94].
Chen et al. erkla¨rt diesen Effekt mit der unterschiedlichen ADP-Abha¨ngigkeit von fCK
und der Gleichgewichtskonzentration von PCr und ATP: Neuronale Aktivita¨t erho¨ht
die ADP-Konzentration ([ADP]) im visuellen Kortex. Da fCK direkt proportional zu
[ADP] ist, steigt der gerichtete CK -Fluss stark an. Die Gleichgewichtskonzentrationen
von PCr und ATP besitzen jedoch neben der Abha¨ngigkeit von [ADP] auch eine pH-
Abha¨ngigkeit. Eine Vera¨nderung des intrazellula¨ren pH-Wertes kann ohne eigentliche
Stimulierung des Energiestoffwechsels eine Verschiebung des CK -Gleichgewichts bewir-
ken [127]: Ein Anstieg des pH-Wertes wu¨rde einen Anstieg von PCr und einen Abfall
von Cr nach sich ziehen [126]. In der Tat fand eine der fru¨heren 31P-fMRS-Studien
eine Erho¨hung des pH-Wertes unter visueller Stimulation [95]. Daher wa¨re es denkbar,
dass sich die Zunahme von [ADP] und die pH-A¨nderung gerade so aufheben, dass die
Gleichgewichtskonzentration von ATP und PCr unvera¨ndert bleibt [94]. Gleichzeitig
ist ADP ein effektives Stimulanz fu¨r die oxidative Phosphorylierung und die Glykolyse.
Eine geringe Zunahme von [ADP] fu¨hrt sofort zu einem erho¨hten Glukose-Turnover. So
ist anzunehmen, dass im Gehirn der Anstieg der CK -Aktivita¨t und die Zunahme des
Glukose-Umsatzes unter visueller Stimulation direkt miteinander korreliert sind.
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Im Gegensatz zu allen anderen 31P-fMRS-Studien benutzten Rango et al. eine sehr
kurze visuelle Stimulation von nur 3,5 s und fanden einen dramatischen Einbruch der
PCr-Konzentration von etwa 18% [95]. Die Dauer der Stimulation war zu kurz, als
dass das CK -System seinen stationa¨ren Zustand einnehmen konnte. Die Aufgabe des
CK -Prozesses ist jedoch genau die schnelle Abpufferung eines spontanen ATP-Abfalls
auf sehr kurzen Zeitskalen. Mit ihrer sehr hohen Zeitauflo¨sung konnten Rango et al.
als bisher einzige Gruppe den
”
Hauptaktionszeitraum“ der CK genauer untersuchen.
Ihre Ergebnisse wurden ansatzweise von Rae et al. besta¨tigt [119], welche jedoch große
Schwankungen der PCr-Antwort auf den Stimulus feststellten. Sie fanden heraus, dass
es Probanden gibt, bei denen absolut keine Reaktion festzustellen war, wa¨hrend andere
eine PCr-Signalreduktion zeigten.
Die Ergebnisse von Rango et al. deuten zuna¨chst darauf hin, dass der CK -Zyklus im
Gehirn eine a¨hnliche Rolle spielt, wie im Muskel. Es gibt jedoch einige Kritikpunk-
te: Die Rate des PCr-Abfalls war mit 22mMol/kg/min etwa doppelt so hoch wie die
aus PET-Messungen abgescha¨tzte basale Umsatzrate [104]. Dies bedeutet, dass die
ATP-Produktionsrate den ATP-Bedarf zum Ende der Stimulation nur etwa zur Ha¨lfte
gedeckt hatte und damit der stationa¨re Zustand noch lange nicht erreicht wurde. Geht
man davon aus, dass der CK -Mechanismus alleine den schnellen ATP-Bedarf abpuf-
fert, so wu¨rde man daher einen stationa¨ren Abfall des PCr von etwa 36% erwarten. Ein
solcher Einbruch der stationa¨ren PCr-Konzentration wurde jedoch noch nie gemessen
[104]. Die Beobachtung, dass PCr im Gleichgewichtszustand entweder gar nicht oder nur
sehr wenig reduziert ist, bei kurzen Stimuli aber stark zuru¨ck geht, wu¨rde noch wa¨hrend
der Stimulation eine ATP-Produktionsrate erfordern, die den eigentlichen ATP-Bedarf
deutlich u¨bersteigt. Nur dann wu¨rden die PCr-Reservoirs noch wa¨hrend dem Andauern
des Stimulus wieder aufgefu¨llt werden ko¨nnen. Geht man jedoch vom Bild des Muskels
aus, so wird das PCr erst wieder nach Beendigung der Belastung aufgebaut und die
PCr-Resynthetisierungsrate entspricht gerade der oxidativen ATP-Produktionsrate am
Ende der Belastung [104]. Obwohl die Erholungshalbwertzeit der PCr-Konzentration
mit etwa 4 s deutlich schneller war als im Muskel [104], wu¨rde dies bedeuten, dass
noch einige Zeit nach dem Stimulus das dem Gehirn zur schnellen Abpufferung wei-
terer Stimuli zur Verfu¨gung stehende PCr deutlich reduziert ist [95]. Diese defizita¨re
Funktionsweise des Energiestoffwechsels des Gehirns ist jedoch unwahrscheinlich.
Ein weiteres Problem bei nahezu allen oben aufgefu¨hrten 31P-fMRS-Studien ist die
ungenaue Lokalisierung. Es wurde fast immer mit kleinen Oberfla¨chenspulen oder mit
der Anregung einer kompletten Schicht gearbeitet. Als Folge kam es bei dem gemessenen
Volumen ha¨ufig zu starker Kontamination mit Signal von Muskelgewebe. Da die PCr-
Konzentration im Muskel jedoch etwa 7,5-mal so hoch ist wie im Gehirn [43], ko¨nnte der
offensichtlich sehr kleine PCr-Effekt im zerebralen Gewebe dadurch u¨berdeckt werden.
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Motivation einer 31P-fEPSI-Studie
Es bleibt also noch zu kla¨ren, welche Rolle der CK -Zyklus im Gehirn tatsa¨chlich spielt
– vor allem im Zusammenspiel mit anderen Mechanismen zur schnellen Energiegewin-
nung wie der Glykolyse und den Glykogenreservoirs in den Astrozyten. Um dieses Ra¨tsel
und die kontroversen Ergebnisse der bisherigen 31P-fMRS-Studien zu lo¨sen, beno¨tigt
man vor allem weitere Informationen u¨ber die biochemischen Vorga¨nge des Gehirns bei
kurzen Stimuli. Voraussetzung dafu¨r ist eine 31P-MRS-Technik, die sowohl eine hohe
zeitliche Auflo¨sung, als auch eine zuverla¨ssige Lokalisierung ohne Kontaminierung mit
umliegenden Muskelgewebe bietet. Im Vergleich zu fru¨heren 31P-fMRS-Sequenzen bie-
tet 31P-EPSI die Mo¨glichkeit metabolische Vera¨nderungen nicht nur im eigentlichen
Zielvolumen (z.B. visueller oder somatosensorischer Kortex) zu untersuchen, sondern
liefert als spektroskopische Bildgebungstechnik auch Informationen u¨ber nicht aktivier-
te Areale des Gehirns. Diese Information kann als Kontrolle der Ergebnisse in den
aktivierten Bereichen dienen.
Ziel der funktionellen 31P-EPSI-Studie war es daher, die PCr-Resonanz wa¨hrend und
nach der Pra¨sentation eines sehr kurzen optischen Reizes im menschlichen Gehirn zu
messen und deren mo¨gliche Konzentrationsa¨nderung, vor allem im visuellen Kortex, zu
detektieren.
3.5.2 fEPSI-Paradigma
Fu¨r die funktionelle 31P-EPSI-Studie wurde die Sequenz mit tramp = 150µs verwendet:
Sie stellt den besten Kompromiss aus mo¨glichst großer Sensitivita¨t, hoher zeitlicher
Auflo¨sung und noch tolerabler La¨rmbelastung fu¨r die Probanden dar. Die minima-
le Gesamtmesszeit fu¨r eine komplette 2D-31P-EPSI-Matrix und damit die minimale
Zeitauflo¨sung liegt bei diesem Sequenztyp bei 1,5 s. Prinzipiell wa¨re es wu¨nschenswert,
diese Zeitauflo¨sung auch fu¨r die fEPSI-Studie zu nutzen, jedoch muss beru¨cksichtigt
werden, dass nach Kap. 3.4.2 die minimale Gesamtmesszeit eines In-vivo -31P-EPSI-
Spektrums bei einer Voxelgro¨ße von 100ml in etwa 12min betragen sollte, damit noch
eine valide Quantifizierung der Daten mo¨glich ist.
Das fEPSI-Paradigma ist a¨hnlich einer Block-Design-Untersuchung in der fMRI auf-
gebaut [128]. Um eine Zeitauflo¨sung von 1,5 s zu ermo¨glichen, mu¨sste das Paradigma
insgesamt 480 mal wiederholt werden, damit das SNR des Spektrums dem einer 12min
Einzel-Messung entspricht. In ihren Experimenten mit einer kurzen visuellen Stimula-
tion von 3,5 s fanden Rango et al. eine Erholungshalbwertzeit der PCr-Konzentration
von etwa 4 s, so dass zwischen den einzelnen visuellen Stimulationen eine Wartezeit
von 20 s no¨tig war, um zu gewa¨hrleisten, dass das PCr-Niveau wieder den Ruhewert
erreicht hat und sich nicht in einem stationa¨ren Zustand einpendelt. Damit dauert
ein Paradigma-Durchlauf mindestens 21,5 s. Bei einer Wiederholung von 480 Einzelex-
perimenten wu¨rde damit die Gesamtmesszeit auf fast 3 Stunden anwachsen, was fu¨r
Probandenmessungen in vivo nicht mo¨glich ist.
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Abb. 3.22: Schematischer Aufbau des fEPSI-Paradigmas. Auf einen 6 s langen visuellen Reiz
(6,7Hz Checker-Board) folgen 3 Blo¨cke a` 6 s mit der Ruhebedingung (Fixationskreuz). Fu¨r
jeden Block werden nav = 4 EPSI-Messungen gemittelt. Das Paradigma wird insgesamt 125-mal
wiederholt (Gesamtdauer = 48min) und am Ende werden die Einzelspektren zu jedem Block
aufaddiert. Damit erha¨lt man je ein Gesamtspektrum zum Zeitpunkt der v isuellen S timulation
(tV S) und zu drei Zeitpunkten wa¨hrend der Phase der PCr-Erholung (tRuhe1, tRuhe2, tRuhe3).
Aus diesem Grund musste ein Paradigma entwickelt werden, welches einen Kompromiss
aus Zeitauflo¨sung und Gesamtmesszeit darstellt. Abbildung 3.22 zeigt ein Schema der
Stimulationssequenz, wie sie in der 31P-fEPSI-Studie zum Einsatz kam.
Das Paradigma gliedert sich in 4 Blo¨cke von je ca. 6 s La¨nge. Die Gesamtdauer eines
Durchlaufes betra¨gt damit 24 s. Im ersten Abschnitt wird ein visueller Reiz pra¨sen-
tiert (radiales Checker-Board, Frequenz = 6,7Hz). Danach folgen 3 Blo¨cke a` 6 s mit
der Ruhebedingung (kleines Fixationskreuz). Wa¨hrend der 6 s Dauer jedes Abschnitts
werden nav = 4 EPSI-Messungen gemittelt. Insgesamt wird dieses Paradigma 125 mal
wiederholt und anschließend werden die Einzelspektren zu jedem Block seriell sum-
miert. Dadurch erha¨lt man fu¨r jeden der vier Blo¨cke des Paradigmas ein Spektrum
mit nav = 125×4 = 500 Wiederholungen, was einer individuellen Gesamtmesszeit von
genau 12min pro Block entspricht (Abb. 3.14). Der gesamte Durchlauf der 125 Wieder-
holungen des Paradigmas erfordert damit 48min, was fu¨r Probandenmessungen eine
gerade noch akzeptable Gesamtdauer darstellt.
Technisch wurde das Paradigma mit dem Programm Presentation (Neurobehavioral
Systems, San Pablo, USA) auf einem PC implementiert, welcher direkt vom MR-
Tomographen angesteuert wurde. Beim Durchlauf jeder 31P-EPSI-Wiederholung wer-
den 8 Signale an diesen Pra¨sentations-Rechner gesendet, so dass pro Paradigma-Block
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32 Triggersignale zur Verfu¨gung stehen. Diese 32 Signale werden zu einem großen Trig-
gersignal pro Block zusammengefasst. Zu Beginn jedes neuen Paradigma-Durchlaufes
erto¨nte ein kurzes akkustisches Signal. Dies bedeutet, dass der Ablauf des Paradig-
mas tatsa¨chlich exakt mit der 31P-EPSI-Sequenz synchronisiert war. Eine 31P-EPSI-
Wiederholung dauerte genau 1,44 s. Somit betra¨gt die Gesamtdauer der fEPSI-Studie
= (1,44 s)×(nav =4)×(4 Blo¨cke)×(125 Wiederholungen) = 48min. Der Programmcode
des Presentation -Paradigmas ist in Anhang B.2 abgedruckt.
Die vier Blo¨cke des Paradigmas entsprechen vier
”
zeitlichen Stu¨tzstellen“, mit denen die
PCr-Konzentration im visuellen Zentrum beobachtet werden kann: tV S zum Zeitpunkt
der visuellen Stimulierung und drei Zeitpunkte einer mo¨glichen Ru¨ckkehr der PCr-
Konzentration auf den Ruhewert (tRuhe1, tRuhe2, tRuhe3). Zusammengefasst ermo¨glicht
dies die funktionelle Untersuchung der metabolischen Antwort des Gehirns auf einen 6 s
dauernden visuellen Reiz bei einer anschließenden Erholungsphase von 18 s mit einer
Zeitauflo¨sung von 6 s.
3.5.3 Studienvorbereitung
Der visuelle Reiz wurde mit Hilfe eines Beamers auf eine vor der O¨ffnung des MR-
Tomographen aufgeha¨ngten Mattscheibe projiziert. Auf der 1H-/31P-Kopfspule wurde
ein Spiegel so angebracht, dass nahezu das gesamte Sichtfeld des Probanden durch das
flackernde Licht des Stimulus eingenommen wurde.
Spiegel
Prinzipiell besteht ein Spiegel aus einer sehr du¨nnen, aufgedampften Metallschicht und
kann somit den Shim einer Messung vera¨ndern und womo¨glich die spektrale Qualita¨t
beeinflussen. Da der verwendete Spiegel jedoch außerhalb der Kopfspule angebracht
wurde, sollte dieser Effekt vernachla¨ssigbar sein. Um das zu verifizieren, wurden mit
Phantom Nr. 2 Testspektren mit und ohne Spiegel aufgenommen (tramp = 150µs, TR=
180ms, FOV = (350mm)2, TH = 40mm, Ttot= 3,6min). Es zeigten sich weder beim
Shim (beide Messungen = 7Hz) noch bei der 31P-Transmitter-Referenzspannung (Mes-
sung mit Spiegel = 60,5V; Messung ohne Spiegel = 61,5V) einen Effekt. Die spektrale
Qualita¨t der Daten war in beiden Messungen vergleichbar. Damit konnte ausgeschlossen
werden, dass der Messaufbau selbst die Resultate der fEPSI-Studie beeinflusst.
Ideale Voxelgro¨ße
In der funktionellen 31P-EPSI-Studie wurde der in den Phosphor-Metaboliten manifes-
te Teil des Energiestoffwechsels des Gehirns im visuellen Kortex beobachtet. Die PCr-
Konzentration in grauer Hirnsubstanz (GM: Gray Matter) und weißer Hirnsubstanz
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(WM: White Matter) ist in etwa gleich und liegt in der Gro¨ßenordnung 3,3 - 3,5mMol
[43]. Fru¨here 31P-fMRS-Studien konnten, wenn u¨berhaupt, einen PCr-Signaleinbruch in
der Gro¨ßenordnung von nur ca. 10% nachweisen (Kap. 3.5.1). D.h., der zu detektierende
Effekt ist sehr klein und liegt nahe der inha¨renten Signalfluktuation (Standardabwei-
chung) von 31P-EPSI von ca. 6 - 7% (Kap. 3.4.2).
Der Energieverbrauch in GM (33 - 50µmol ATP/g/min) liegt in Ruhebedingung deut-
lich u¨ber dem Energieverbrauch in WM (21µmol ATP/g/min) [107]. Gleichzeitig ist
der Umwandlungsfluss von PCr zu ATP (fCK) in GM etwa doppelt so hoch wie in WM
[94]. Dies legt den Schluss nahe, dass auch bei gesteigerter neuronaler Aktivita¨t der
Großteil der zusa¨tzlichen Energie in GM verbraucht wird. Damit sollte eine mo¨gliche
PCr-Konzentrationsvera¨nderung unter visueller Stimulation besser zu detektieren sein,
wenn das Voxel im visuellen Zentrum einen mo¨glichst hohen GM-Anteil besitzt.
Die Gesamtmesszeit einer fEPSI-Studie von 48min ist auf eine Voxelgro¨ße von 100ml
abgestimmt (FOV = (400mm)2, TH = 40mm). Der Vorteil eines kleineren Voxels la¨ge
unter Umsta¨nden zwar in einem gro¨ßeren GM-Anteil, wodurch eine PCr-Vera¨nderung
besser zu detektieren sein sollte, gleichzeitig verschlechtert sich aber auch das SNR der
Spektren und der Fehler bei der Quantifizierung wa¨chst an. Folglich mu¨sste entweder
die Gesamtmesszeit deutlich verla¨ngert oder es mu¨ssten Abstriche bei der Zeitauflo¨sung
gemacht werden.
Um den Einfluss der Voxelgro¨ße auf den PCr-Effekt abzuscha¨tzen, wurde zum einen in
Phantomexperimenten das SNR und zum anderen der In-vivo -GM-Anteil eines Voxels
im visuellen Kortex in Abha¨ngigkeit vom Messvolumen untersucht. Abbildung 3.23
zeigt die Ergebnisse dieser
”
Effekt-Simulation“.
Die Analyse des SNR als Funktion des Messvolumens wurde mit Phantom Nr. 3 durch-
gefu¨hrt. Bei ansonsten gleichen Messparametern (tramp = 150µs, TH = 40mm, TR=
180ms, Ttot= 3,6min, α = 17
◦, mit NOE -Versta¨rkung) wurde das FOV sukzessiv
variiert (FOV = (400, 380, 350, 330, 300, 280mm)2). Abbildung 3.23 a) und b) zeigen
lokalisierte Spektren bzw. das ermittelte SNR aufgetragen u¨ber der Voxelgro¨ße. Es zeigt
sich wie erwartet eine lineare Abha¨ngigkeit des SNR vom Messvolumen.
Zur Bestimmung des GM-Anteils eines Voxels im visuellen Kortex bei verschiedenen
Voxelgro¨ßen wurde eine am Zentralinstitut fu¨r Seelische Gesundheit entwickelte Softwa-
re zur Segmentierung von 2D-MRSI-Daten verwendet [129]. Diese berechnet aus den Da-
ten einer hochaufgelo¨sten MR-Bildgebung und der Position des 2D-MRSI-Messgitters
die prozentuale GM-, WM- und CSF (Cerebral Spinal Fluid) -Zusamensetzung ei-
nes jeden Voxels. Mit diesem Programm kann der GM-Anteil des Voxels im visu-
ellen Kortex bei 31P-EPSI-Messungen mit unterschiedlichem Voxelvolumen (FOV =
(400 - 280mm)2, TH = 40mm) bestimmt werden. Abbildung 3.23 c) zeigt exemplarisch
die Auswerteergebnisse der Software fu¨r die Messung mit FOV = (400mm)2. In den
sagittalen MR-Bildern ist die Position der 31P-EPSI-Messschicht und das Voxel im visu-
ellen Kortex eingezeichnet. Segmentierte, transversale Bilder zeigen die GM, WM und
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Abb. 3.23: a) Ortsaufgelo¨ste 31P-{1H}-EPSI-Spektren aus Phantom Nr. 3 bei unterschiedlicher
Voxelgro¨ße (FOV = (400 - 280mm)2, tramp = 150µs, TH = 40mm, TR= 180ms, Ttot= 3,6min,
α = 17◦). b) Das SNR der PCr-Resonanz als Funktion des FOV (der lineare Verlauf wird durch
den Fit besta¨tigt). c) Segmentierungsergebnisse zur Bestimmung des GM-Anteils eines Voxels
im visuellen Kortex. d) GM-Anteil des Voxel im visuellen Zentrum als Funktion des FOV. e)
Die Mo¨glichkeit, eine PCr-Signalvera¨nderung bei einer fEPSI-Studie zu detektieren, ha¨ngt vom
SNR der Spektren (Genauigkeit der Quantifizierung) und dem GM-Anteil ab und steigt nahezu
linear mit dem FOV an.
3.5. Biomedizinische Anwendung: funktionelle 31P-EPSI 113
CSF Verteilung im Gehirn (Zahlenwerte: Verteilung im eingezeichnete Voxel). Basierend
auf dieser Messung wurden die u¨brigen Messgitter mit kleinerer Voxelgro¨ße simuliert
und der GM-Anteil des Voxels im visuellen Kortex mit Hilfe der Segmentierungssoft-
ware bestimmt. Abbildung 3.23 d) zeigt den Verlauf des GM-Anteils in Abha¨ngigkeit
vom FOV. Es zeigt sich, dass der GM-Anteil fu¨r das Voxel im visuellen Kortex nahezu
unabha¨ngig von seiner Gro¨ße ist.
Die Mo¨glichkeit, eine PCr-Signalvera¨nderung mit 31P-EPSI in vivo zu detektieren, ver-
ha¨lt sich etwa proportional zum GM-Anteil und zum SNR der Spektren. Somit kann als
”
Effekt-Sta¨rke“ das Produkt der beiden Gro¨ßen angenommen werden. Abbildung 3.23 e)
zeigt diese
”
Effekt-Sta¨rke“ in Abha¨ngigkeit vom FOV: Ein mo¨glicher PCr-Effekt sollte
bei einem FOV von (400mm)2 am besten zu detektieren sein.
3.5.4 Auswertung der funktionellen 31P-EPSI-Daten
Die Quantifizierung aller funktionellen 31P-EPSI-Daten mit Hilfe von jMRUI und
AMARES ist sehr zeitaufwendig. Die Spektren der geraden und ungeraden Echos mu¨s-
sen zuna¨chst
”
per Hand“ phasiert werden, bevor sie anschließend summiert und gefittet
werden ko¨nnen. Eine Automatisierung dieser Abla¨ufe ist leider nicht mo¨glich (Kap.
2.3). Die Auswertung mit AMARES wurde daher ausschließlich mit den Spektren aus
dem visuelle Kortex durchgefu¨hrt. Um auch die Information der u¨brigen 31P-EPSI-
Voxel zu nutzen, wurde eine weitere, automatische Auswertemethode entwickelt, die im
Folgenden kurz vorgestellt wird.
Automatische Quantifizierung der PCr-Resonanz
Die fEPSI-Studie liefert insgesamt Summenspektren fu¨r vier Zeitpunkte des Paradig-
mas. Alle Messungen wurden nacheinander u¨ber 48min durchgefu¨hrt. Dies bedeute-
te, dass stets die gleichen Bedingungen galten: Spulenlast, -ausleuchtung, Shim und
Transmitter-Referenzspannung waren unvera¨ndert, ebenso die Position des Messvolu-
mens. Zusa¨tzlich kann man davon ausgehen, dass wa¨hrend der gesamten Messzeit die
Resonanzfrequenz sich nicht merklich a¨ndert (Abb. 3.4). Diese Bedingungen erlauben
einen direkten intraindividuellen Vergleich aller vier Spektren. Damit kann eine mo¨g-
liche Vera¨nderung der PCr-Konzentration auch u¨ber das Integral des Betrag-Signals
der Resonanz ermittelt werden. Dies hat den Vorteil, dass die Daten der geraden und
ungeraden Echos vor der Addition nicht phasiert werden mu¨ssen und daher eine vollau-
tomatische Auswertung aller Voxel der 31P-EPSI-Messungen mo¨glich ist. Dazu wurde
im Rahmen des Rekonstruktions-Softwarepakets (Kap. 2.3) eine eigene Routine (mu
fEPSI ) entwickelt.
Zuna¨chst mu¨ssen die insgesamt 500 Einzelmessungen (je 4 Wiederholungen gemittelt)
eines jeden fEPSI-Experiments gema¨ß ihres Aufnahmezeitpunktes in die vier Paradig-
mablo¨cke einsortiert werden (Programm: mu EPSI sort, Anhang B). Danach ko¨nnen
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die 125 Messungen zu jedem Block zu einem Gesamtdatensatz summiert werden (Pro-
gramm: sum mu epsitool), wobei die *.sid/*.sip Dateien zu geraden und ungeraden
Echos getrennt abgespeichert werden (Kap. 2.3). Das Programm mu fEPSI liest diese
beiden Matrizen erneut ein, bildet die Betragsspektren und summiert die beiden Da-
tensa¨tze. U¨ber eine graphische Oberfla¨che kann nun der Integrationsbereich u¨ber die
PCr-Resonanz festgelegt werden und mu fEPSI fu¨hrt anschließend automatisch die
gewu¨nschte Integration fu¨r alle 64 Spektren der Betrags-Matrix aus. Die Ergebnisse
dieser Prozedur werden exportiert und ko¨nnen direkt in weitere Programme, wie z.B.
ORIGIN, eingelesen werden.
Zusammengefasst wurde damit das PCr-Niveau und dessen mo¨gliche Vera¨nderung wa¨h-
rend des Paradigmas mit zwei unterschiedlichen Methoden quantitativ ausgewertet:
a) Alle 64 31P-EPSI-Voxel wurden voll-automatisch u¨ber die Integration des Betrag-
Signals von PCr untersucht.
b) Die Spektren des Voxels im visuellen Kortex wurden zusa¨tzlich mit jMRUI gefittet
und ausgewertet.
Vergleich der beiden Quantifizierungsmethoden
Mit Hilfe der beiden Auswertemethoden soll eine mo¨gliche Vera¨nderung der PCr-
Konzentration unter visueller Stimulation nachgewiesen werden. Daher ist es wich-
tig, die statistische Streuung der Ergebnisse beider Auswertemethoden und somit das
Detektionslimit einer solchen Vera¨nderung zu bestimmen. Dazu wurden unter Origi-
nalbedingungen fEPSI-Messungen ohne Einsetzen eines visuellen Reizes durchgefu¨hrt.
Unter diesen Voraussetzungen erwartet man keine Vera¨nderung der PCr-Resonanz. Es
wurden nur die Voxel in den Vergleich einbezogen, welche u¨berwiegend innerhalb des
Gehirns liegen. Damit konnte ein schlechtes Quantifizierungsergebnis aufgrund von an-
geschnittenen Voxeln sowie Kontamination mit Muskelgewebe (vor allem in Regionen
des Schla¨fenlappens) ausgeschlossen werden. Abbildung 3.24 zeigt ein transversales MR-
Bild zusammen mit dem fEPSI-Messgitter. Lediglich die markierten Voxel ko¨nnen fu¨r
eine valide Auswertung verwendet werden.
Die Integration u¨ber das Betragsspektrum zeigte durchweg eine kleinere Standardabwei-
chung der PCr-Intensita¨t als die Methode des spektralen Fits mit AMARES. Im Mittel
lag die Standardabweichung der Integrations-Methode bei ± 6%. Die Schwankung des
Voxels im visuellen Kortex betrug nur ± 4%. Im Gegensatz dazu war die Auswertung
mit AMARES mit gro¨ßeren Unsicherheiten behaftet: im Durchschnitt± 10% und± 7%
fu¨r das visuelle Voxel.
Der Mittelwert dieser Resultate wird im Folgenden als Fehlerbalken fu¨r die eigentlichen
funktionellen Daten verwendet: ± 5% fu¨r die Integrations- und ± 7% fu¨r die AMARES -
Methode.





Abb. 3.24: MR-Bild mit transversaler Schichtfu¨hrung zusammen mit dem fEPSI-Messgitter.
Lediglich die markierten Voxel ko¨nnen zur Auswertung herangezogen werden. Die u¨brigen,
angeschnittenen Voxel besitzen oft ein zu kleines SNR fu¨r eine valide Quantifizierung.
Korrektur der Daten
Die aus den beiden oben beschriebenen Prozeduren gewonnenen Daten fu¨r die PCr-
Quantifizierung wurden anschließend gema¨ß Ende et al. [130] weiter ausgewertet, indem
die Messungen fu¨r jeden Probanden bezu¨glich der Spulenlast (Transmitter-Referenz-
spannung) und des CSF-Gehalts korrigiert wurden. Eine gro¨ßere Last ergibt eine gro¨ßere
Referenzspannung und damit kleinere Metabolitensignale [77; 131]. Ein gro¨ßerer Anteil
von CSF bedeutet ebenfalls weniger PCr-Signal im Vergleich zu Voxeln mit geringem
CSF-Anteil (in CSF ist kein nachweisbares PCr enthalten). Die korrigierten Werte
berechnen sich dann nach der Formel:
Wertkorr = Wert · TraRef
(1-CSF)
. (3.22)
Dazu wurde fu¨r sa¨mtliche fEPSI-Messungen mit dem in Kap. 3.5.3 diskutierten Seg-
mentierungsprogramm der GM-, WM- und CSF-Gehalt aller ausgewerteten Voxel be-
stimmt.
3.5.5 Ergebnisse der fEPSI-Studie
Insgesamt wurden 11 gesunde Probanden (6 ma¨nnlich, 5 weiblich) mit dem fEPSI-
Paradigma untersucht. Das Gesamtprotokoll dauerte jeweils ca. 80min. Nach der Durch-
fu¨hrung der 31P-EPSI-Messungen (etwa 70min) wurden die Probanden zur Aufnahme
eines hochaufgelo¨sten MR-Bild-Datensatzes fu¨r die Voxel-Segmentierung (Sequenz: T1-
gewichtete MPR, FOV = (256mm)3, 1mm Iso-Voxel, Ttot= 8min) in der Standard-
1H-Kopfspule (Siemens) positioniert.
Abbildung 3.25 zeigt exemplarisch die Messergebnisse und Auswertungen des fEPSI-
Datensatzes eines einzelnen Probanden. In Abb. 3.25 a) sind die 31P-EPSI-Spektren
(Voxel im visuellen Kortex) zu den vier Paradigma-Zeitblo¨cken (tV S , tRuhe1, tRuhe2,
tRuhe3) abgebildet (10Hz spektraler Gauss-Filter, keine Baseline-Korrektur). Mess-
parameter eines Einzelspektrums (gu¨ltig fu¨r alle fEPSI-Messungen): tramp = 150µs,
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Abb. 3.25: Exemplarische Auswertung eines fEPSI-Datensatzes fu¨r einen einzelnen Proban-
den. a) Ortsaufgelo¨ste 31P-EPSI-Spektren fu¨r das Voxel im visuellen Kortex zu allen vier
Paradigma-Zeitblo¨cken (tV S = visuelle Stimulation; tRuhe1, tRuhe2, tRuhe3 = Ruhebedingung
ohne Stimulation). b) Verlauf der Amplitude der PCr-Resonanz quantifiziert mit dem AMA-
RES -Fit und der Betragsintegration, normiert auf den Wert zum Zeitpunkt tRuhe3. Die Feh-
lerbalken repra¨sentieren die Standardabweichung der beiden Auswertemethoden (Integration:
± 5%, Fit: ± 7%).
TR= 180ms, nav = 4×125 = 500, Ttot= 5,76 s× 125 = 12min, FOV = (400mm)2,
TH= 40mm, α = 17◦. Abbildung 3.25 b) zeigt die Ergebnisse der Integrations- und
Fitauswertung fu¨r die PCr-Resonanz, aufgetragen u¨ber dem Zeitablauf des Paradigmas.
Die PCr-Signalamplitude wurde in beiden Fa¨llen auf den Wert zum Zeitpunkt tRuhe3
normiert. Das PCr-Signal sollte nach einem mo¨glichen Einbruch zu diesem Zeitpunkt
weitgehend wieder zu seinem Ausgangswert zuru¨ckgekehrt sein. Da fu¨r jeden zeitlichen
Block jeweils nav = 4 EPSI-Messungen zusammengefasst wurden, repra¨sentieren die
Ergebnisse einen Mittelwert u¨ber die Dauer des jeweiligen Blocks von 6 s. Die Feh-
lerbalken entsprechen der Standardabweichung der beiden Auswertemethoden (siehe
vorheriges Kapitel).
Beide Quantifizierungen liefern qualitativ den gleichen Verlauf des PCr-Signals: Nach
dieser Einzelauswertung zu urteilen, scheint es tatsa¨chlich einen starken PCr-Einbruch
unter visueller Stimulation zu geben (AMARES -Fit: -17%; Integration: -12%). Das
Signal erholt sich wa¨hrend den darauf folgenden Ruheblo¨cken und erreicht seinen ho¨chs-
ten Wert bei tRuhe3 (leichtes U¨berschwingen zum Zeitpunkt tRuhe2 bei der Integrations-
Auswertung). Dieser Verlauf, gemessen an einem einzelnen Probanden, scheint zuna¨chst
die Ergebnisse von Rango et al. zu stu¨tzen [95]. Bei der Auswertung aller 11 fEPSI-
Experimente besta¨tigte sich dieses Ergebnis jedoch nicht.
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Gesamtergebnis
Abbildung 3.26 zeigt die Gesamtauswertung der PCr-Dynamik des Voxels im visuellen
Kortex, gemittelt u¨ber alle 11 Probanden der fEPSI Studie. Die typische Lokalisierung
des Voxels (rot) ist in Abb. 3.26 a) zu sehen. Das transversale MR-Bild eines Probanden
ist mit dem 31P-EPSI-Messgitter und der BOLD-Aktivierungskarte einer fMRI-Studie
mit a¨hnlichem Paradigma (ebenfalls Checker-Board -Stimulation) u¨berlagert. Das Voxel
der fEPSI-Studie liegt zentral in der aktivierten Region. Die beiden Grafiken in Abb.
3.26 b) und d) zeigen die Variation des auf tRuhe3 normierten PCr-Niveaus fu¨r die Aus-
wertung des AMARES -Fits (b) und der Betrags-Integration (d). Die PCr-Variation ist
u¨ber den gesamten Paradigmaverlauf bei beiden Quantifizierungsmethoden nur sehr
klein: lediglich ± 2% (Ausnahme: Integrationswert fu¨r tRuhe2 etwa 4% erho¨ht). Ein
starker Einbruch unter visueller Stimulation, wie er noch in der Auswertung des einzel-
nen Probanden in Abb. 3.25 zu sehen war, besta¨tigt sich nicht. Da die Spektren zu den
vier Zeitblo¨cken innerhalb einer Probandenmessung unter den gleichen Bedingungen
angenommen wurden, erlaubt dies zwar eine intraindividuelle Analyse der gemittelten
Gesamtdaten, ein interindividueller Vergleich des PCr-Signals der einzelnen Proban-
den ist jedoch nicht mo¨glich, da die PCr-Werte nicht in absoluten Konzentrationen
angegeben werden ko¨nnen.
Die statistische Analyse der Daten wurde mit SPSS (Version 12.0) durchgefu¨hrt. Ein
gepaarter t-Test ergab bei beiden Auswertemethoden keine signifikanten PCr-Ver-
a¨nderungen zwischen der visuellen Stimulation (tV S) und den drei Ruhebedingungen
(tRuhe1, tRuhe2, tRuhe3). Das Signifikanzlevel wurde dabei mit p< 0,05 angenommen.
Abbildung 3.26 c) und e) zeigt SPSS Box-Plots der Daten gemittelt fu¨r alle 11 Pro-
banden (schwarzer Balken = Median). Die PCr-Signalwerte streuen in etwa im Bereich
der Standardabweichung der Auswertemethoden (± (7 - 10)%). Der Effekt einer po-
tentiellen PCr-Signalvera¨nderung wu¨rde gema¨ß fru¨heren 31P-fMRS-Studien ebenfalls
im Bereich 5 - 10% liegen (Tab. 3.5). Eine solche Vera¨nderung sollte sich jedoch, falls
tatsa¨chlich vorhanden, bei einer Statistik mit 11 Probanden zumindest ansatzweise
abzeichnen.
Segmentierungsergebnisse des Voxels im visuellen Kortex fu¨r alle 11 Probanden ergaben
einen CSF-Gehalt von 15,5± 3,1%. Der GM-Anteil lag bei 51,6± 2,9%. Der intrazellu-
la¨re pH-Wert wurde aus der chemischen Verschiebung der Pi - und der PCr-Resonanz
berechnet [37; 38] und betrug 7,02± 0,01. Es zeigt sich auch hier keine signifikante
Vera¨nderung unter visueller Stimulation.
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Abb. 3.26: Ergebnisse der fEPSI-Studie (11 Probanden) fu¨r das Voxel im visuellen Kortex
(rot). a) Transversales MR-Bild eines Probanden u¨berlagert mit dem 31P-EPSI-Messgitter und
einer BOLD-Aktivierungskarte (fMRI-Studie mit visueller Stimulation). b), d) Variation des
PCr-Signals normiert auf den Wert tRuhe3 wa¨hrend des Paradigmaverlaufs, quantifiziert mit
AMARES (b) und durch Betragsintegration (d). c), e) SPSS Box-Plots der Daten fu¨r beide
Quantifizierungsmethoden (schwarzer Balken = Median des Datenkollektivs). Die statistische
Analyse mit einem gepaarten t-Test ergab keine signifikanten PCr-Variationen wa¨hrend der
visuellen Stimulation im Vergleich zu den Ruhebedingungen (Signifikanzlevel: p< 0,05).
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Abb. 3.27: Summenspektrum fu¨r alle 11 Probanden zum Zeitpunkt der visuellen Stimulation
(oberes Fenster). Die Differenz zu den entsprechenden Summenspektren zu den drei Ruhebe-
dingungen zeigt keine metabolischen Vera¨nderungen, sondern lediglich unkorreliertes Rauschen.
Alle Spektren sind im gleichen Maßstab aufgetragen.
Gestu¨tzt werden diese Ergebnisse durch die Analyse der Differenzspektren in Abb. 3.27.
Aufgetragen ist zuna¨chst das Summenspektrum aller 11 Probanden zum Zeitpunkt des
visuellen Reizes (exakte Frequenzkorrektur der einzelnen Spektren auf PCr = 0ppm,
keine spektralen Filter, keine Baseline-Korrektur). Die Differenz zu den entsprechen-
den Summenspektren der einzelnen Ruheblo¨cke zeigt lediglich unkorreliertes Rauschen.
Auch kleine metabolische Unterschiede (falls vorhanden) sollten sich jedoch in diesen
Differenzspektren abzeichnen.
Im Gegensatz zu allen vorherigen 31P-fMRS-Studien liefert 31P-EPSI nicht nur Daten
zu einem speziellen Voxel im visuellen Kortex, sondern auch Informationen u¨ber an-
dere Hirnareale. Abbildung 3.28 fasst die Ergebnisse derPCr-Quantifizierung mit der
Betrags-Integrationsmethode fu¨r die u¨brigen auswertbaren Voxel zusammen. Abbil-
dung 3.28 a) zeigt zuna¨chst die Lokalisierung der einzelnen Voxel. In Abb. 3.28 b) ist
die gemittelte Variation des PCr-Signals der jeweiligen Regionen u¨ber den Zeitverlauf
aufgetragen. Abbildung 3.28 c) - f) zeigen die entsprechenden SPSS Box-Plots (Aus-
wertung fu¨r Voxel 1 (visueller Kortex) in Abb. 3.26 e). Bei gepaarten t-Tests ergab
sich wie erwartet bei keinem der Voxel außerhalb des visuellen Kortex eine statistisch
signifikante Vera¨nderung des PCr-Wertes.
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Abb. 3.28: Ergebnisse der PCr-Signalauswertung (Betrags-Integration, Mittelwert fu¨r 11 Pro-
banden) fu¨r die bei der visuellen Stimulation nicht aktivierten Voxel. a) Lokalisierung der ein-
zelnen Voxel. b) Variation des PCr-Signals aufgetragen u¨ber dem Paradigma-Zeitverlauf. c) - f)
SPSS Box-Plots zu den jeweiligen Arealen. Es zeigt sich bei keinem der Voxel eine statistisch
signifikante PCr-Signala¨nderung wa¨hrend des visuellen Reizes (gepaarter t-Test, Signifikanzlevel
p< 0,05).
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Voxel GM-Anteil [%] SD [%] WM-Anteil [%] SD [%] Summe [%] SD [%]
1 51,6 2,9 33,2 4,4 84,7 3,0
2 37,5 3,6 50,0 5,6 87,5 4,3
3 37,5 2,6 48,0 5,7 85,5 4,8
4 48,6 3,7 40,0 3,6 88,6 2,4
5 45,6 3,1 42,7 3,3 88,2 2,9
Tab. 3.6: Segmentierungsergebnisse aller ausgewerteten Voxel (Mittelwerte fu¨r 11 Probanden).
Die Lokalisierung der Voxel ist in Abb. 3.28 zu sehen. (SD = Standardabweichung)
Die Segmentierungsergebnisse aller ausgewerteten Hirnareale sind in Tab. 3.6 zusam-
mengefasst. Wa¨hrend der GM-Gehalt der einzelnen Voxel zwischen 37 und 52% schwank-
te (gro¨ßter GM-Anteil fu¨r das Voxel im visuellen Kortex), blieb die Summe aus GM




Die EPSI-Messtechnik geho¨rt zu den schnellsten Methoden der NMR-spektroskopischen-
Bildgebung. Wa¨hrend sie bei 1H-MRS-Untersuchungen des Gehirns bereits seit einigen
Jahren erfolgreich zum Einsatz kommt [9; 10], wurde die Technik bisher noch nicht zur
Detektion der zerebralen 31P-Metaboliten verwendet. In dieser Arbeit gelang erstmals
die Implementierung von 31P-EPSI an einer Volumenspule zur Anwendung am Gehirn
des Menschen in vivo.
Implementierung der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen
Den besonderen Geschwindigkeitsvorteil gewinnt die EPSI-Technik aufgrund einer gleich-
zeitigen Kodierung von einer ra¨umlichen und der spektralen Dimension. Im Gegensatz
zu allen anderen MRS-Methoden wird bei EPSI dabei das Signal wa¨hrend der Anwe-
senheit von sehr schnellen Auslesegradienten aufgezeichnet (Kap. 2.2).
Alle in dieser Arbeit implementierten 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen arbeiteten mit sinus-
fo¨rmigen Auslesegradienten. Dadurch ist die spektrale Breite direkt mit der Gradienten-
anstiegszeit verknu¨pft (Glg. 2.6). Da der verwendete MR-Tomograph u¨ber einen un-
abha¨ngigen zweiten HF-Kanal verfu¨gte, konnte bei allen Sequenzen die 31P-Signal-
versta¨rkung aufgrund des Kern-Overhauser-Effekts (NOE ) heteronuklearer, dipolar ge-
koppelter Spinsysteme ausgenutzt werden. Insgesamt wurden 8 verschiedene Sequenz-
typen mit Gradientenanstiegszeiten zwischen tramp = 110 - 800µs implementiert und
getestet. Dabei basierte das Sequenz-Grundgeru¨st auf den urspru¨nglichen 31P-EPSI-
Experimenten von T. Wilhelm, die spa¨ter bereits von M. Lang zur Doppelresonanz-
Methode erweitert wurden (Anwendung mit einer Oberfla¨chenspule am menschlichen
Wadenmuskel [12; 13; 14]).
Aufgrund des komplizierten Akquisitionsschemas von EPSI ist die Rekonstruktion der
Rohdaten aufwendig. Viele ansonsten nur in der MR-Bildgebung notwendigen Bild-
korrekturen mu¨ssen auch bei EPSI beru¨cksichtigt werden. Aus diesem Grunde wurde
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eine Softwareumgebung mit graphischen Oberfla¨chen entwickelt, welche die 31P-EPSI-
Daten so rekonstruiert, dass sie mit weiterfu¨hrenden MRS-Auswerteprogrammen ana-
lysiert und quantifiziert werden ko¨nnen. Die Rekonstruktionssoftware korrigiert unter
anderem verschiedene Phasenartefakte, welche aufgrund der k -Raum-Verschiebung zwi-
schen den geraden und ungeraden Echodaten sowie unterschiedlicher Verzo¨gerungsdau-
er nach dem HF-Anregungspuls aufreten (Kap. 2.3). Dadurch ko¨nnen lineare Phasen-
probleme automatisch weitgehend minimiert werden. Trotzdem bleiben die Daten fu¨r
gerade und ungerade Echos immer noch mit einem Phasenfaktor behaftet. Diese Pro-
blematik ist bereits aus 1H-EPSI-Implementationen bekannt [9; 10; 56; 64; 132] und
kann verschiedene Ursachen haben:
• Wa¨hrend des schnellen Schaltens der sinusfo¨rmigen 31P-EPSI-Auslesegradienten
wird der k -Raum mit einem zeitlich nicht a¨quidistanten Messraster abgetastet.
Die Synchronisation der Schaltung der Gradienten und der Daten-Auslese ist je-
doch nicht immer perfekt. Eine feste Zeitverzo¨gerung resultiert in einer Verschie-
bung der k -Raum-Trajektorie, was wiederum nach der Fouriertransformation zu
Phasenartefakten fu¨hren kann (siehe auch Glg. 2.20). Durch eine Bestimmung der
tatsa¨chlichen k -Raum-Trajektorie (z.B. gema¨ß [133]) ist es mo¨glich, diese zeitliche
Verzo¨gerung auszumessen, um sie dann bei nachfolgenden 31P-EPSI-Messungen
im Vorfeld zu kompensieren. Eine nachtra¨gliche Korrektur ist hingegen nur u¨ber
die direkte Manipulation der k -Raum-Daten mo¨glich: Durch das zeitlich nicht
a¨quidistante Messraster bedeutet eine konstante Zeitdifferenz eine ungleichma¨ßige
Verschiebung der einzelnen k -Raum-Punkte entlang der kx-Richtung. Als Kon-
sequenz sind die Gradientenechos im k -Raum sowohl nicht auf kx= 0 zentriert,
als auch verzerrt. Dies kann nur behoben werden, indem die individuellen Ver-
schiebungen fu¨r jeden einzelnen k -Raum-Punkt berechnet und die Daten anschlie-
ßend auf ein gleichma¨ßiges k -Raum-Gitter interpoliert werden. Durch ein solches
”
Gridding“ kann das Echomaximum wieder auf kx= 0 zentriert werden. Da bei
31P-EPSI jedoch mit einer sehr groben Ortsauflo¨sung von nur Nx= 8 Punkten
gearbeitet wird, sind die Phasenartefakte infolge der nicht perfekten Synchroni-
sation der Gradientenschaltung und der Auslese der Daten eher gering.
• Ein weiterer Grund fu¨r Abweichungen von der idealen k -Raum-Trajektorie sind
unzureichend kompensierte Wirbelstro¨me sowie induktive Kopplungen zwischen
den einzelnen Gradientenspulen beim schnellen Schalten des Auslesegradienten
[56; 64]. Diese Abweichungen sind weitere Quellen fu¨r Phasenartefakte in den
31P-EPSI-Spektren.
• Zusa¨tzlich existieren in der Probe lokale Magnetfeldgradienten aufgrund von Sus-
zeptibilita¨ten. Bei den periodisch invertierten Auslesegradienten von 31P-EPSI
fu¨hrt dies wiederum zu einem ungleichma¨ßigen Abtasten des k -Raumes und kon-
sequenterweise zu Phasendifferenzen zwischen den Datensa¨tzen der geraden und
ungeraden Echos.
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Vor allem letztere beiden Punkte ko¨nnen bei den EPSI-Messungen nicht kompensiert
oder korrigiert werden. Wie in Kap. 2.3.1 diskutiert, wird daher bei den meisten 1H-
EPSI-Implementationen neben der eigentlichen MRS-Messung auch eine Referenzmes-
sung ohne Wassersignalunterdru¨ckung durchgefu¨hrt. Die Phase des intensiven Wasser-
signals wird dann fu¨r jedes einzelne Voxel automatisch bestimmt und als Korrektur
fu¨r die Messung mit Wassersignalunterdru¨ckung verwendet (z.B. [49; 50; 51; 58; 65;
66]). Dieses Vorgehen ist bei 31P-EPSI jedoch nicht mo¨glich: Die Signale aller 31P-
Metaboliten sind schlicht zu schwach, als dass eine automatische Phasenkorrektur zu-
verla¨ssig funktionieren wu¨rde. Aus diesem Grund mu¨ssen bei 31P-EPSI die Datensa¨tze
fu¨r gerade und ungerade Echos getrennt und
”
per Hand“ phasiert werden, bevor sie
summiert werden ko¨nnen.
Zu Beginn der 31P-EPSI-Tests musste zuna¨chst das erhebliche Problem der Spike-
Artefakte gelo¨st werden (Kap. 3.1.1). Die Lokalisierung der Sto¨rquelle war dabei schwie-
riger als zuna¨chst gedacht und nahm einige Monate in Anspruch. Erst nachdem die
Aufnahme von artefaktfreien 31P-EPSI-Spektren mo¨glich war, konnte mit systemati-
schen Phantommessungen begonnen werden. Die richtige Wahl der Filterbandbreite
sowie das richtige Messzeitraster geho¨rten anschließend zu den wichtigsten Sequenz-
Verbesserungen (siehe Kap. 3.1.2, 3.1.3). Dadurch wurde die exakte Funktionsweise der
Sequenzen sicher gestellt und schwerwiegende Fehler vermieden. Das korrigierte Phase-
cycling (Kap. 3.1.4) verbesserte zusa¨tzlich die spektrale Qualita¨t deutlich: Resonanzen
um 0ppm sind nun frei von Artefakt-U¨berlagerungen. Dies war eine Grundvorausset-
zung fu¨r die spa¨tere Quantifizierung der In-vivo -Metaboliten in diesem Frequenzbereich
(meist PCr).
Optimierung mit Phantommessungen
Ein wichtiger Teilschritt dieser Arbeit war die systematische Untersuchung der Messer-
gebnisse als Funktion aller freien Parameter der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen. Zu diesem
Zweck wurden insgesamt vier Phantome mit unterschiedlicher Geometrie und verschie-
denen Modelllo¨sungen verwendet (Kap. 2.1.2). Die Optimierung der Messparameter
wurde vor allem fu¨r die Sequenztypen mit einer spektralen Breite ≥ 1 kHz (tramp≤
250µs) durchgefu¨hrt. Diese Sequenzen ko¨nnen auch 31P-in-vivo-Spektren ohne Einfal-
tungsartefakte darstellen. Die beiden Sequenzen mit la¨ngerem tramp wurden lediglich zu
Demonstrationszwecken und zur vollsta¨ndigen Beschreibung der Sensitivita¨tscharakte-
ristik verwendet.
Eine genaue Bestimmung der T1-Zeit der Resonanzen in den Testflu¨ssigkeiten ermo¨g-
lichte eine Anregung mit dem Ernst-Winkel und damit eine optimale Signalausbeu-
te. Alle implementierten 31P-EPSI-Sequenztypen lieferten hochaufgelo¨ste 31P-Spektren
mit hervorragender spektraler Qualita¨t. Da die Sequenzen mit der gleichen Anzahl von
Gradientenechopaaren programmiert wurden, tramp jedoch variierte, resultierte dies in
einer unterschiedlichen spektralen Auflo¨sung. So konnte die 6,5-Hz-Triplettaufspaltung
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der PE-Resonanz nur fu¨r tramp≥ 180µs aufgelo¨st werden. Die deutlich gro¨ßere Multi-
plettaufspaltung der ATP-Resonanzen konnte hingegen mit allen Sequenztypen erfasst
werden.
Reproduzierbarkeitstests mit verschiedenen Sequenztypen zeigten im Mittel eine Stan-
dardabweichung von 6,3% fu¨r die Signalsta¨rke der PCr-Resonanz verschiedener Phan-
tome. Dies ist ein fu¨r die 31P-MRS u¨blicher Wert, der die Stabilita¨t der 31P-EPSI-
Messungen unterstreicht.
Theoretische Berechnungen ergaben fu¨r 31P-EPSI mit sinusfo¨rmigen Auslesegradien-
ten im Vergleich zum konventionellen 31P-CSI bei gleicher Messzeit eine Reduktion
des SNR um 20% (Kap. 3.3.4). Bei Phantommessungen war der mittlere Signalverlust
jedoch etwa 12% gro¨ßer als theoretisch vorhergesagt. Dieser Wert stimmt mit den Er-
gebnissen aus 1H-EPSI Implementationen u¨berein [79]. Mo¨gliche Gru¨nde hierfu¨r sind
wahrscheinlich kleine Gradienteninstabilita¨ten und nicht kompensierte Wirbelstromar-
tefakte durch die extrem kurzen Gradientenanstiegszeiten.
Sensitivita¨tscharakteristik
Im Vergleich zur 1H-MRS steht in der 31P-MRS nur etwa 1% der Signalsta¨rke zur Verfu¨-
gung. Daher war die Optimierung der Messempfindlichkeit der 31P-EPSI-Technik enorm
wichtig. In Phantommessungen zeigte sich, dass 31P-EPSI-Sequenzen mit kurzem tramp
ein ho¨heres Signal-Rausch-Verha¨ltnis aufweisen als Sequenzen mit la¨ngeren Gradienten-
anstiegszeiten. Ein Vergleich des simmulierten und des gemessenen Sensitivita¨tsverlaufs
in Abha¨ngigkeit von tramp zeigte eine hervorragende U¨bereinstimmung (Abb. 3.12).
Wa¨hrend der Sequenztyp mit tramp = 110µs die gro¨ßte Sensitivita¨t aufwies, lieferte die
Sequenz mit tramp = 200µs nur noch 75% und die Sequenz mit tramp = 600µs sogar nur
noch 45% diesen Wertes. Die theoretisch maximale Sensitivita¨t wu¨rde fu¨r noch ku¨rzere
Anstiegszeiten in der Gro¨ßenordnung tramp = 50µs erreicht werden. Bei Sequenzen mit
tramp< 110µs bestand jedoch die Gefahr von peripheren Nervenstimulationen aufgrund
der schnell geschalteten Magnetfeldgradienten [52; 53; 54]; die Messungen wurden daher
automatisch von der Sicherheitssoftware des MR-Tomographen gestoppt.
Neben der Variation der Gradientenanstiegszeiten liegt eine zusa¨tzliche Mo¨glichkeit
zur Optimierung der 31P-EPSI-Sequenzen in der Vera¨nderung der La¨nge des Gra-
dientenechozuges auf entweder 128 oder 512 Echopaare. Dies wu¨rde zum einen die
FID-Auslesedauer taq und zum anderen die individuell ku¨rzeste Repetitionszeit TR
vera¨ndern. Um den Effekt einer Manipulation der Echozugla¨nge zu beurteilen, kann
man Glg. 3.14 aus Kap. 3.3.2 zur Berechnung der Sensitivita¨t in zwei Komponenten
unterteilen. Dabei wird wieder davon ausgegangen, dass die Gesamtmesszeit konstant
gehalten, wa¨hrend die Anzahl der Wiederholungen (nav ∝ 1/tramp) variiert wird. Glei-
chung 3.14 la¨sst sich dann in zwei Beitra¨ge aufspalten [76]:
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Abb. 4.1: Simulation mit Glg. 3.14 zur Berechnung der Sensitivita¨t von 31P-EPSI. Die funktio-
nale Abha¨ngigkeit la¨sst sich in zwei Beitra¨ge aufspalten: a) Der Beitrag der bei Ernst-Winkel-
Anregung zur Verfu¨gung stehenden Magnetisierung zur Sensitivita¨t. b) Der Einfluss der Fourier-
transformation und von taq auf die Sensitivita¨t. Wa¨hrend sich in a) keine große Abha¨ngigkeit
von tramp und der Echozugla¨nge ergibt, zeigt sich in b) ein deutlicher Unterschied des Signals
in Abha¨ngigkeit von tramp bei verschiedenen Echozugla¨ngen.
1. Einen Beitrag, welcher die bei minimalem TR und Ernst-Winkel-Anregung zur
Verfu¨gung stehende Magnetisierung beschreibt:






wobei fu¨r die minimale Repetitionszeit nach Glg. 2.8 gilt: TR ∝ Nδ · tramp.









wobei die Akquisitionszeit nach Glg. 2.7 direkt proportional zu tramp und Nδ ist.
Abbildung 4.1 zeigt den simulierten Verlauf der beiden Beitra¨ge in Abha¨ngigkeit von




In Abb. 4.1 a) ist zu erkennen, dass die Magnetisierung u¨ber den relevanten tramp-
Bereich und fu¨r unterschiedliche Echozugla¨ngen quasi konstant bleibt: Die Vera¨nderung
der minimalen Repititionszeit hat bei den ohnehin schon sehr kurzen Werten fu¨r tramp
(und damit fu¨r TR) keinen nennenswerten Einfluss mehr auf die Magnetisierung und
damit auf die Sensitivita¨t.
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Abbildung 4.1 b) zeigt jedoch eine deutliche Abha¨ngigkeit des Signals von tramp (und
damit von taq) sowie von der Echozugla¨nge. Der charakteristische Verlauf der Sensiti-
vita¨tskurven in Abb. 3.11 und 3.12 (Kap. 3.3) ist demnach im wesentlichen durch die
unterschiedliche FID-Akquistionszeit in Abha¨ngigkeit von tramp zu erkla¨ren. Die Ver-
a¨nderung der Echozugla¨nge fu¨hrt zu einer Verschiebung der Kurven: Eine Verla¨ngerung
der Auslesezeit auf Nδ = 512 resultiert in einem ungu¨nstigeren Sensitivita¨tsverlauf, bei
dem das Maximum bei noch ku¨rzerem tramp erreicht wird und die Kurve zu la¨ngerem
tramp sehr schnell abfa¨llt. Bei einer Reduktion der Auslesela¨nge auf Nδ = 128 verschiebt
sich das Maximum jedoch in den Bereich um tramp = 100µs. Im Vergleich zu der in die-
ser Arbeit benutzten Echozugla¨nge von Nδ = 256 erga¨be sich fu¨r die
31P-EPSI-Sequenz
mit der ku¨rzest mo¨glichen Gradientenanstiegszeit von 110µs eine Verbesserung der
Sensitivita¨t um etwa 12%. Diese reduzierte Echozugla¨nge auf 128 Echos wu¨rde in die-
sem Beispiel wiederum zu einer Verminderung der spektralen Auflo¨sung auf nur noch
17,8Hz fu¨hren. Damit wa¨re die Multiplettstruktur einiger 31P-Resonanzen, wie z.B.
ATP, kaum auflo¨sbar.
Zusammenfassend la¨sst sich feststellen, dass eine Reduktion der Echozugla¨nge unter
Umsta¨nden eine geringe Verbesserung der Sensitivita¨t bringt, was jedoch auf Kosten der
spektralen Auflo¨sung geht. Im Gegensatz dazu stellt die bei allen 31P-EPSI-Sequenzen
implementierte Echozugla¨nge von 256 Echos einen sehr guten Kompromiss aus Signal-
sta¨rke und Auflo¨sung dar.
Alternative Gradientenverla¨ufe
Die fu¨r 31P-EPSI notwendigen kurzen Gradientenanstiegszeiten wurden bei dem be-
nutzten MR-Tomographen mit Hilfe einer speziellen Komponente realisiert, die als
EPI-Booster bezeichnet wird (Kap. 2.1.1). Dieses System bietet nur sinusfo¨rmige Gra-
dientenverla¨ufe. Die Gradientensysteme der neueren MR-Tomographen-Generation er-
lauben jedoch lineare Gradient-Rampen mit noch ku¨rzeren Anstiegszeiten. Daher sind
auch alternative Gradientenverla¨ufe bei 31P-EPSI denkbar. Neben den hier verwende-
ten sinusfo¨rmigen Gradienten ko¨nnten ebenso trapezfo¨rmige Auslesegradienten benutzt
werden. Dabei kann die Datenaufnahme bereits wa¨hrend den Gradientenanstiegsflanken
gestartet werden (ramp-sampling) oder nur das konstante Ausleseplateau nach Errei-
chen der maximalen Gradientensta¨rke verwendet werden (plateau-sampling). Damit die
Daten gleichma¨ßig im k -Raum verteilt sind, muß im Falle des ramp-sampling auf den
Gradientenrampen (wie bei sinusfo¨rmigen Gradienten) ein zeitlich nicht a¨quidistantes
Aufnahmeraster benutzt werden.
Geht man davon aus, dass man bei allen drei Gradientenverla¨ufen den selben k -Raum
Bereich erfassen mo¨chte und dabei die spektrale Breite konstant gehalten werden soll
(∆τ= konst.), so muss in Abha¨ngigkeit des Gradientenverlaufs eine unterschiedliche
maximale Gradientenamplitude Gmax benutzt werden. Fu¨r einen sinusfo¨rmigen Ausle-
segradienten kann Gmax direkt aus Glg. 2.2 gewonnen werden. Die maximalen Amplitu-
den fu¨r die trapezfo¨rmige Gradientenform mit ramp-sampling und nur plateau-sampling
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Abb. 4.2: Maximal notwendige Gradientensta¨rke Gmax fu¨r drei verschiedene Formen des Aus-
lesegradienten (sinusfo¨rmig, trapezfo¨rmig mit ramp-sampling und nur plateau-sampling) aufge-
tragen u¨ber dem zeitlichen Abstand der Gradientenechos ∆τ (∆τ = spektrale dwell time).
berechnen sich analog dazu. Die notwendige Filterbandbreite δν ist abha¨ngig von Gmax
(Glg. 2.10) und variiert demnach mit der Form des verwendeten Auslesegradienten. Da
die Quadratwurzel von δν in die Sensitivita¨t von 31P-EPSI eingeht (Glg. 3.14), bietet
die Form der Auslesegradienten Potential fu¨r weitere Verbesserungen der 31P-{1H}-
EPSI-Sequenzen.
Abbildung 4.2 zeigt die notwendige maximale Amplitude des Auslesegradienten fu¨r die
drei verschiedenen Gradientenformen, aufgetragen u¨ber der spektralen dwell time ∆τ .
Annahmen der Simulation: Schnellst mo¨gliche Gradientenanstiegszeit fu¨r die trapez-
fo¨rmigen Gradienten = 200T/m/s (entspricht dem Sonata Gradientensystem, Siemens
Medical Solutions, Erlangen [58]), FOV = (500mm)2, 8×8 Matrix. Es zeigt sich, dass
Gmax bei sinusfo¨rmigen Auslesegradienten im Vergleich zu den anderen beiden Gradien-
tenformen immer deutlich erho¨ht ist. Beim plateau-sampling wird ebenfalls eine etwas
ho¨here Amplitude als beim ramp-sampling beno¨tigt, da die Anstiegszeiten (in etwa
10 - 20µs) nicht zur Datenaufnahme genutzt werden ko¨nnen. Bei sinusfo¨rmigen Lese-
gradienten ist demnach immer die gro¨ßte Filterbandbreite notwendig, was wiederum
zur kleinsten Sensitivita¨t fu¨hrt.
Eine zeitlich ungleichma¨ßige Datenaufnahme an den Gradientenanstiegsflanken, wie
sie bei dieser Betrachtung vorausgesetzt wurde, ist bei den meisten neueren MR-Tomo-
graphen nicht mehr mo¨glich. Hier muss immer mit konstanten Zeitintervallen gearbeitet
werden, was das nachtra¨gliche Interpolieren der Daten auf ein a¨quidistantes k -Raum-
Gitter erfordert. Die von Pipe et al. berechnete SNR-Abha¨ngigkeit liefert in diesem Fall
a¨hnliche Ergebnisse, wie die obige Betrachtung fu¨r eine zeitlich variable Datenaufnahme
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[78]: Trapezfo¨rmige Auslesegradienten mit ramp-sampling liefern im Vergleich zu den
anderen beiden Gradientenformen die ho¨chste Sensitivita¨t.
Ein großer Nachteil der trapezfo¨rmigen Gradientenformen ist jedoch generell eine deut-
lich ho¨here La¨rmbelastung im Vergleich zu sinusfo¨rmigen Gradienten [134], was unter
Umsta¨nden deren Anwendung stark einschra¨nkt.
31P-{1H}-EPSI am menschlichen Gehirn in vivo
Die in Kap. 3.4.2 vorgestellten Spektren demonstrieren erstmals erfolgreich die Mo¨glich-
keit einer Untersuchung der zerebralen 31P-Metaboliten mit Hilfe von 31P-{1H}-EPSI
in vivo.
Da die Relaxationszeiten der 31P-Metaboliten in vivo in der gleichen Gro¨ßenordnung
der T1- und der T
∗
2 -Zeiten bei Phantommessungen lagen, gelten die Ergebnisse der vor-
angegangenen Sensitivita¨tsdiskussion generell auch fu¨r die 31P-EPSI-Anwendung am
Gehirn. Obwohl das gro¨ßte SNR bei der Sequenzvariante tramp = 110µs erwartet wird,
kam diese Sequenz bei In-vivo -Messungen nicht zum Einsatz: Die starke La¨rmbelastung
durch die extrem schnellen Gradientenschaltungen war den Probanden u¨ber einen Zeit-
raum von mindestens 10min nicht zumutbar. Daher wurden fu¨r Messungen am Men-
schen die Sequenzvarianten mit tramp = 130 - 250µs benutzt. Letztere lieferten alle eine
ausreichende spektrale Breite zur Darstellung sa¨mtlicher endogener 31P-Metaboliten
im Gehirn. Vor allem die Sequenz mit tramp = 150µs stellte sich als hervorragender
Kompromiss fu¨r die spektrale Auflo¨sung, Signalsta¨rke und La¨rmbelastung heraus.
Bei insgesamt 18 Probanden konnten mit allen verwendeten 31P-EPSI-Sequenzen hoch-
aufgelo¨ste und lokalisierte Phosphor-Spektren gewonnen werden. Die spektrale Qualita¨t
erlaubte die problemlose Quantifizierung aller 31P-Resonanzen durch einen spektralen
Fit mit dem AMARES -Algorithmus aus dem Programmpaket jMRUI (Kap. 2.3.2).
Dabei besta¨tigten sich die Sensitivita¨ts-Ergebnisse der Phantommessungen: Sequenzen
mit ku¨rzeren Gradientenanstiegszeiten lieferten eine ho¨here Sensitivita¨t als langsamere
Sequenzen. Bei In-vivo -Messungen fand sich eine Sensitivita¨ts-Reduktion der Sequenz
tramp = 200µs im Vergleich zu tramp = 130µs von etwa 19%, wa¨hrend Phantommes-
sungen eine Reduktion um 17% ergaben.
Aufgrund der geringen Sensitivita¨t muss in der 31P-MRS immer mit großen Messvolu-
mina gearbeitet werden. Dies gilt natu¨rlich auch fu¨r die 31P-EPSI-Messtechnik. Syste-
matische In-vivo -Tests ergaben fu¨r die Sequenzvariante mit tramp = 130µs und einer
Voxelgro¨ße von 100ml (FOV = (400mm)2, TH = 40mm) eine Gesamtmessdauer von
mindestens 10min, um noch eine valide Quantifizierung der Resonanzen zu erlauben.
Fu¨r Sequenzen mit la¨ngeren Gradientenanstiegszeiten lag die Mindestmessdauer gema¨ß
der Sensitivita¨tscharakteristik von 31P-EPSI entsprechend ho¨her.
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Die Standardabweichung der PCr-Intensita¨t lag fu¨r Reproduzierbarkeitstests in vivo
bei etwa 6 - 7%. Damit bewegt sich 31P-EPSI im Bereich der Unsicherheit des 31P-CSI.
Dies belegt nochmals die Stabilita¨t der neu implementierten Methode.
Funktionelle Untersuchung des Gehirn-Metabolismus mit 31P-EPSI
Im Gegensatz zu allen anderen 31P-MRS-Messtechniken, liefert 31P-EPSI sowohl eine
exakte Lokalisierung der Messung als auch gleichzeitig eine hohe zeitliche Auflo¨sung.
Daher eignet es sich hervorragend fu¨r eine funktionelle Untersuchung der Phosphate
des Energiestoffwechsels im Gehirn wa¨hrend und nach einem sehr kurzen visuellen
Reiz. Wa¨hrend die meisten bisherigen 31P-fMRS Studien lediglich die metabolische
Reaktion des Gehirns auf einen Stimulus von mehreren Minuten untersuchen konnten,
liefert 31P-fEPSI Informationen u¨ber die biochemischen Vorga¨nge wa¨hrend den ersten
Sekunden einer gesteigerten neuronalen Aktivita¨t. Da man davon ausgeht, dass sich die
Prozesse des Energiestoffwechsels im Gehirn auf sehr kurzen Zeitskalen abspielen, bot
eine funktionelle 31P-EPSI-Studie damit die Mo¨glichkeit, neue Erkenntnisse u¨ber die
Funktionsweise des Hirnmetabolismus zu gewinnen.
Die fEPSI-Studie wurde an insgesamt 11 Probanden durchgefu¨hrt. Einem 6 s langen
visuellen Reiz folgten drei Ruheblo¨cke von ebenfalls je 6 s. Die Quantifizierung der
PCr-Resonanz in einem Voxel im visuellen Kortex ergab sowohl fu¨r den spektralen
Fit mit jMRUI als auch durch die Betragsintegration der Resonanz keine signifikante
Vera¨nderung wa¨hrend des Stimulus im Vergleich zu allen drei Ruhephasen. Die Varia-
tion des u¨ber alle Probanden gemittelten PCr-Niveaus war sehr klein und lag lediglich
bei ± 2 - 3%. Differenzspektren zwischen der Stimulation und den Ruheblo¨cken zeigten
keine Anzeichen von metabolischen Vera¨nderungen. Gleichzeitig blieb auch der intra-
zellula¨re pH-Wert nahezu konstant (7,02± 0,01). Ohne eine Vera¨nderung des Energie-
stoffwechsels kann ein Ansteigen des pH-Wertes das CK -Gleichgewicht hin zu einem er-
ho¨hten PCr-Niveau verschieben [126; 127]. Tatsa¨chlich wurde in fru¨heren fMRS-Studien
auch eine signifikante Erho¨hung des pH-Wertes detektiert [95]. Es wurde spekuliert, dass
dies unter Umsta¨nden der PCr-Reduktion wa¨hrend neuronaler Stimulation entgegen-
wirken kann, so dass in einer fMRS-Untersuchung die Gleichgewichtskonzentrationen
der 31P-Metaboliten gerade unvera¨ndert bleiben [94; 124; 126]. Da es bei der fEPSI-
Studie jedoch weder bei den PCr-Konzentrationen noch beim pH-Wert zu signifikanten
Vera¨nderungen kommt, kann man davon ausgehen, dass dieser Kompensationseffekt
nicht eingetreten ist.
Segmentierungsergebnisse des Voxels im visuellen Kortex zeigten im Mittel einen sehr
geringen Anteil an CSF und einen hohen GM-Gehalt von etwa 52%. Die geringe Sen-
sitivita¨t bei 31P-EPSI erfordert sehr große Voxeldimensionen von (50×50×40mm3) =
100ml. Dadurch entha¨lt das Messvolumen im visuellen Kortex auch einen großen Anteil
an nicht aktivierten Hirnarealen. Dies wird in Abb. 3.26 deutlich: Die in der BOLD-
Karte aktivierten Hirnregionen fu¨llen das MRSI-Voxel nur etwa zur Ha¨lfte aus. Diese
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Partial-Volume-Effekte sind generell die Hauptlimitation der funktionellen 31P-MRS.
Sehr kleine metabolische Vera¨nderungen werden weiter
”
verdu¨nnt“ und ko¨nnen dadurch
unter Umsta¨nden nicht beobachtet werden. Diese Problematik gilt natu¨rlich auch fu¨r
31P-EPSI. Eine kleinere Voxelgro¨ße wu¨rde jedoch zu einer Verminderung des SNR fu¨h-
ren, was die Ergebnisse der Quantifizierung der Spektren deutlich unsicherer machen
wu¨rde. Um diesen Effekt zu kompensieren, mu¨sste im Gegenzug die Gesamtmesszeit
fu¨r jedes Einzelspektrum erho¨ht werden, was jedoch die Zeitauflo¨sung verschlechtern
wu¨rde: Bei einer Verkleinerung des Voxels auf 64ml (FOV = (320mm)2, TH = 40mm)
wu¨rde die Zeitauflo¨sung nur noch 15 s betragen, wenn dabei die Gesamtdauer der Un-
tersuchung konstant gehalten werden soll. Dadurch wu¨rde sich die Mo¨glichkeit, schnelle
metabolische Prozesse zu detektieren, deutlich einschra¨nken.
Zusammengefasst bleibt festzuhalten, dass mit der funktionellen 31P-EPSI-Studie an 11
Probanden fu¨r die gegebenen Rahmenbedingungen keine signifikanten A¨nderungen der
PCr-Konzentration wa¨hrend den ersten 6 s einer visuellen Stimulation detektiert werden
konnte. Bei einer intrinsischen Unsicherheit des Quantifizierungsergebnisses von etwa
5 - 7% deutet dies darauf hin, dass, falls es eine Vera¨nderung der Konzentration der
energiereichen Phosphate des CK -Zyklus unter gesteigerter neuronaler Aktivita¨t gibt,
diese nur sehr gering ist und sich im Bereich < 5% bewegen muss. Dies wu¨rde bei einer
PCr-in-vivo-Konzentration von etwa 3,4mMol [43] eine Konzentrationsa¨nderung von
lediglich 0,2mMol bedeuten.
Damit besta¨tigen die Ergebnisse dieser Arbeit fMRS-Studien der Vergangenheit, bei
denen lange visuelle Stimuli von mindestens 6 min benutzt wurden (Tab. 3.5). Die
detektierten, sehr drastischen PCr-Vera¨nderungen aus a¨lteren Studien [92; 93] konn-
ten auch bei anderen ju¨ngeren Untersuchungen nicht weiter besta¨tigt werden. Teilwei-
se wurden diese Befunde sogar durch eine weitere Studie der gleichen Arbeitsgruppe
in Frage gestellt (siehe [92] und [122]). Die besonders groben Lokalisierungsmethoden
(teilweise Anregung einer kompletten Schicht) und die geringe Sensitivita¨t der niedrigen
Feldsta¨rken jener a¨lteren Arbeiten sind mo¨gliche Gru¨nde fu¨r diese widerspru¨chlichen
Ergebnisse. Mit der gesteigerten Sensitivita¨t der in letzter Zeit zuga¨nglichen sehr ho-
hen Feldsta¨ken von 7T ko¨nnen Partial-Volume-Effekte weitesgehend minimiert werden
und man ist in der Lage, ausschließlich aktivierte Hirnregionen in die Auswertung der
Daten einzubeziehen. Doch auch hier fand man, wenn u¨berhaupt, nur sehr geringe PCr-
Vera¨nderungen unter andauernder visuellen Stimulation: Lei et al. berichteten lediglich
von einer marginale PCr-Reduktion um -4± 4% [109]. Tkac et al. fanden in einer Tier-
studie bei noch ho¨herem Feld von 9,4T keine signifikante Variation aller quantifizierten
Metaboliten - darunter auch PCr [123]. Diese Ergebnisse wurden durch Mangia et al.
unterstu¨tzt, welche in einer Human-Studie bei 7T ebenfalls feststellen, dass sich al-
le metabolischen Vera¨nderungen bei andauernder visuellen Stimulation innerhalb der
Detektionsschwelle von 0,2mMol bewegen mu¨ssen [89; 135].
Die Ergebnisse der fEPSI-Studie dieser Arbeit liefern im Gegenzug zeitlich hochauf-
gelo¨ste Informationen zu den metabolischen Abla¨ufen im Gehirn bei einem nur sehr
kurz andauernden Stimulus und zu der direkt danach folgenden Ruhephase. Es zeigt
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sich, dass es auch in den ersten Sekunden einer gesteigerten neuronalen Aktivita¨t zu
keinem signifikanten Ru¨ckgang der PCr-Konzentration kommt. Hier widersprechen die
Ergebnisse der bisher einzigen Studie mit a¨hnlicher Zeitauflo¨sung: Rango et al. [95]
fanden bei einem kurzen visuellen Reiz von 3,5 s eine starke PCr-Reduktion von -18%.
Die Erholungshalbwertzeit lag bei 4 s. Dies wu¨rde jedoch bedeuten, dass noch einige
Sekunden nach dem eigentlichen Reiz die Fa¨higkeit des Gehirns reduziert wa¨re, u¨ber
die CK -Reaktion genu¨gend Energie fu¨r einen erneuten Stimulus bereitzustellen. Eine
solche defizita¨re Funktionsweise des Energiemetabolismus ist bisher hauptsa¨chlich aus
dem Muskel bekannt und gilt fu¨r das Gehirn eher als unwahrscheinlich. Rango et al.
arbeiteten im Vergleich zu der fEPSI-Studie mit einem noch ku¨rzeren visuellen Reiz
von 3,5 s. Selbst wenn der PCr-Einbruch nur in den ersten 3 s einer Stimulation ein-
setzen wu¨rde, sollte sich die starke Vera¨nderung, wie sie Rango et al. fanden, bei einer
angenommenen Erholungshalbwertzeit von 4 s auch bei der zeitlichen Auflo¨sung von 6 s
zeigen. Obwohl bei den fEPSI-Messungen das Voxel im visuellen Kortex nur etwa zur
Ha¨lfte mit aktivierten Hirnarealen ausgefu¨llt war (Abb. 3.26), wu¨rden die 18% PCr-
Reduktion der Rango-Studie auch bei fEPSI zu einer signifikanten Vera¨nderung in der
Gro¨ßenordnung um 10% fu¨hren. Dies ist nicht der Fall. Vielmehr lassen die Ergebnisse
der fEPSI-Studie in dieser Arbeit den Schluss zu, dass es auch bei kurzen visuellen
Reizen von 6 s zu keiner drastischen Vera¨nderung der PCr-Konzentration im visuel-
len Kortex kommt. Damit kommen auch Adaptionseffekte des Auges und des Gehirns,
wie sie teilweise zur Erkla¨rung der Ergebnisse der lang andauernden visuellen Reize
herangezogen wurden [124], kaum in Betracht.
Es gibt verschiedene Erkla¨rungsversuche fu¨r die, wenn u¨berhaupt nur sehr geringen,
Vera¨nderungen der PCr-Konzentration unter visueller Stimulation:
• Zum einen scheinen die Ergebnisse dieser Arbeit die Hypothesen von Fox et al. zu
besta¨tigen, nach denen eine gesteigerte Gehirnaktivita¨t relativ zum hohen Ruhe-
energiebedarf gesehen nur sehr wenig zusa¨tzliche Energie beno¨tigt [96; 112]. Tat-
sa¨chlich fordert das Gehirn einen enorm großen Anteil des Ruheenergiebedarfs
des Ko¨rpers. Der gro¨ßte Teil dieser Energie wird u¨ber die Oxidation von Glukose
gewonnen. Dem CK -Zyklus wird eine wichtige Rolle bei der schnellen Abpuffe-
rung eines erho¨hten Energiebedarfs unter gesteigerter neuronaler Aktivita¨t zuge-
sprochen [94; 103]. Dennoch betra¨gt die PCr-Konzentration im Muskel etwa das
7,5-fache der Konzentration im menschlichen Gehirn [43]. Dies deutet ebenfalls
darauf hin, dass neuronale Aktivita¨t nur einen gering erho¨hten Energiebedarf for-
dert, denn das Gehirn ist offensichtlich nicht darauf eingerichtet, im Vergleich
zum Ruheenergiebedarf zusa¨tzlich besonders viel Energie bereitzustellen.
• Zum anderen scheinen im Gehirn weitere Mechanismen zur schnellen ATP-Ge-
winnung eine wichtigere Rolle zu spielen, als man es aus dem Muskel kennt. Dort
a¨ußert sich der zusa¨tzliche Energiebedarf selbst bei geringen Belastungen bereits
in einem starken Abfall von PCr [12; 104; 116; 117; 118]. So scheinen im Gehirn
die schnellen Methoden zur Energiebereitstellung der ATPsynt gemeinsam mit den
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Glykogenspeichern der Astrozyten offenbar schon zu Beginn der Stimulation eine
deutlich gro¨ßere Rolle zu spielen. Die Tatsache, dass bei der fEPSI-Studie mit
einer Zeitauflo¨sung von 6 s keine signifikante PCr-Reduktion detektiert wurde,
ko¨nnte auch darauf hindeuten, dass wenn es u¨berhaupt unter neuronaler Akti-
vita¨t zu großen metabolischen Vera¨nderungen kommt, diese auf extrem kurzen
Zeitskalen ablaufen und bereits nach wenigen Sekunden komplett kompensiert
sind.
Am wahrscheinlichsten ist eine Synthese all dieser Erkla¨rungsversuche: Der Energie-
metabolismus im Gehirn ist ein deutlich komplexeres Konstrukt, als z.B. im Muskel.
Oxidative Phosphorylierung, Glykolyse und CK -Reaktion stehen hier in einem komple-
menta¨ren Zusammenhang. Gleichzeitig verdichten sich die Anzeichen, dass eine gestei-





Diese Arbeit bescha¨ftigte sich mit der Implementierung und Optimierung verschiede-
ner Sequenztypen zur echo-planaren Phosphor-31-NMR-spektroskopischen Bildgebung
des Gehirns des Menschen in vivo an einem klinischen Ganzko¨rper-Magnetresonanz-
Tomographen bei einer Feldsta¨rke von 1,5T.
Seit der ersten erfolgreichen Anwendung der EPSI-Technik am menschlichen Gehirn
durch Posse et al. [9; 10] findet diese Methode ausschließlich im Rahmen der Protonen-
1H-MRS Anwendung in der Hirn-Forschung. Obwohl bei der 31P-MRS in etwa nur
1% der Signalsta¨rke der 1H-MRS zur Verfu¨gung steht, ermo¨glichten die Entwicklungen
dieser Arbeit erstmals die Untersuchung der zerebralen 31P-Metaboliten mit Hilfe von
EPSI.
Insgesamt wurden acht verschiedene 31P-{1H}-EPSI-Messsequenzen mit unterschied-
licher spektraler Breite (313Hz - 2,27 kHz) zur Anwendung mit einer 1H-/31P-doppel-
resonanten, zirkular polarisierten Kopfspule entwickelt. Basierend auf a¨lteren 31P-EPSI-
Sequenzen von T. Wilhelm und M. Lang [13; 14] (Anwendung mit einer Oberfla¨chen-
spule am Wadenmuskel) konnte durch systematische Optimierung der Messparameter
die Sensitivita¨t der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen deutlich gesteigert werden. Obwohl die
zerebrale Konzentration der 31P-Metaboliten im Vergleich zum Skelett-Muskel deut-
lich geringer ist (fu¨r PCr etwa um den Faktor 7,5 [43]) ermo¨glichte dies erstmals die
spektral hochaufgelo¨ste NMR-spektroskopische Untersuchung des Gehirns mit Hilfe von
31P-{1H}-EPSI. Ein Vergleich der simulierten Sensitivita¨tscharakteristik zeigte eine her-
vorragende U¨bereinstimmung mit Messungen an Modelllo¨sungen. In In-vivo-Messungen
an insgesamt 18 gesunden Probanden konnten diese Ergebnisse verifiziert werden.
Neben der Implementierung der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen war vor allem die Ent-
wicklung einer benutzerfreundlichen Softwareumgebung mit graphischen Oberfla¨chen
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zur aufwendigen Rekonstruktion der 31P-EPSI-Rohdaten ein zentrales Thema. Dabei
wurde das Programmpaket so konzipiert, dass es Schnittstellen zu den wichtigsten
MRSI-Auswerteprogrammen bereitha¨lt, damit die Daten dort problemlos importiert
und quantifiziert werden ko¨nnen.
Die EPSI-Technik geho¨rt zu den schnellsten Methoden der NMR-spektroskopischen-
Bildgebung. Im Vergleich zu der Standard-MRSI (CSI) erlaubt sie die Aufnahme eines
kompletten Datensatzes in nur einem Bruchteil der Messzeit. Dieser Vorteil geht je-
doch zu Lasten der Sensitivita¨t, so dass EPSI mit sinusfo¨rmigen Auslesegradienten
selbst bei gleicher Gesamtmesszeit theoretisch bestenfalls 80% der Signalsta¨rke von
CSI erreichen kann. Bei der 1H-MRS ist dieser Signalverlust oftmals akzeptabel: Die
hohe Geschwindigkeit von EPSI ermo¨glicht u¨berhaupt erst die Aufnahme von hochauf-
gelo¨sten 3D-Spektroskopie-Datensa¨tzen in vivo. Bei der 31P-MRS fu¨hrt jedoch eine zu-
sa¨tzliche Reduktion des ohnehin schon sehr kleinen Messsignals zu gro¨ßeren Problemen
und erfordert eine Vergro¨ßerung des Messvolumens oder eine Verla¨ngerung der Mess-
zeit. Die entscheidenden Vorteile des 31P-{1H}-EPSI im Vergleich zum konventionellen
31P-CSI liegen daher weniger in der schnellen Aufnahme eines volumetrischen MRSI-
Datensatzes, sondern eher in der hohen Zeitauflo¨sung: Bei 31P-{1H}-EPSI la¨sst sich die
Gesamtmessdauer in viele extrem kurze Einzelmessungen unterteilen. Dies ero¨ffnet die
Mo¨glichkeit, im Rahmen einer funktionellen 31P-MRS-Untersuchung, die Stoffwech-
selprozesse im menschlichen Gehirn auf kurzen Zeitskalen zu studieren. Mit solchen
fMRS-Studien ist man in der Lage, den Metabolismus des Gehirns bei verschiedensten
Stimuli zu untersuchen. Wa¨hrend man bei konventionellen fMRI-Studien die Aktivie-
rung eines bestimmten Hirnareals lediglich durch den sekunda¨ren Effekt eines erho¨hten
Blutflusses (BOLD-Effekt) nachweisen kann, erha¨lt man bei der fMRS direkt biochemi-
sche Informationen u¨ber die zerebralen Stoffwechselvorga¨nge bei gesteigerter neuronaler
Aktivita¨t.
Mit Hilfe der 31P-{1H}-EPSI-Technik konnte im Rahmen einer funktionellen 31P-EPSI-
Studie an 11 gesunden Probanden die metabolische Antwort des menschlichen Gehirns
wa¨hrend und nach einer kurzen visuellen Stimulation untersucht werden. Durch die
hohe Zeitauflo¨sung von nur 6 s bot diese fEPSI-Studie damit erstmals die Mo¨glichkeit,
mit einer exakten Lokalisierung die Resonanzen der energiereichen Phosphate des Hirn-
Metabolismus wa¨hrend den ersten Sekunden einer gesteigerten neuronalen Aktivita¨t zu
beobachten. Von besonderem Interesse war hierbei die PCr-Resonanz, welche eine zen-
trale Rolle bei der schnellen Abpufferung eines ATP-Abbaus u¨ber den Creatin-Kinase
Zyklus spielt.
Die Auswertung der fEPSI-Daten zeigte keine signifikante Vera¨nderung der PCr-Kon-
zentration weder wa¨hrend dem kurzen visuellen Reiz noch in den nachfolgenden Ruhe-
phasen. Dieses Ergebnis fu¨gt sich in die ju¨ngeren Erkenntnisse bei Studien mit la¨ngerer
Stimulation und ho¨heren B0-Feldern ein, liefert jedoch erstmals neue Informationen
u¨ber die metabolische Funktionsweise des Gehirns in den ersten Sekunden gesteigerter
neuronaler Aktivita¨t. Es stu¨tzt die immer noch sehr kontrovers diskutierte Hypothese,
nach der eine gesteigerte Hirnaktivitat relativ zum hohen Ruheenergiebedarf gesehen
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nur sehr wenig zusa¨tzliche Energie beno¨tigt. Gleichzeitig deuten die Ergebnisse dieser
Arbeit darauf hin, dass der Energiemetabolismus des menschlichen Gehirns ein komple-
xeres Konstrukt darstellt als im Muskel: Neben der CK -Reaktion scheinen auch andere
Mechanismen zur schnellen ATP-Synthetisierung eine wichtige Rolle bei der kurzfristi-
gen Energiebereitstellung zu spielen.
Ausblick
Die gesteigerte Sensitivita¨t der NMR-Spektroskopie bei den inzwischen auch fu¨r die
Human-Anwendung zuga¨nglichen ho¨heren Feldsta¨rken von 3 - 7T bringt enorme Vortei-
le fu¨r ku¨nftige 31P-EPSI-Anwendungen. Wa¨hrend die 1H-MRS schon seit la¨ngerem bei
solch hohen Magnetfeldern zum Einsatz kommt, befindet sich die Hochfeld-Human-31P-
MRS immer noch in ihren Anfa¨ngen. Erste Experimente lieferten jedoch ermutigende
Ergebnisse [136]: Die 31P-MRS scheint im besonderen Maße von der ho¨heren Feldsta¨r-
ke zu profitieren. Wa¨hrend 1H-EPSI bereits bei Feldern > 3T zum Einsatz kommt
[48; 58] und auch schon mit schneller, paralleler Bildgebungstechnik kombiniert wurde
[137], fehlen bei der 31P-MRS bisher jegliche Ansa¨tze von schnellen MRSI-Techniken fu¨r
hohes B0. Hier liegt das Potential von
31P-EPSI, da der Sensitivita¨tsnachteil von EPSI
im Vergleich zu CSI unbedeutender wird. Dies bietet ideale Voraussetzungen fu¨r weitere
funktionelle Untersuchungen des Hirnmetabolismus. So wu¨rde eine fEPSI-Studie bei 3T
entweder eine Halbierung des Voxelvolumens oder eine Verbesserung der Zeitauflo¨sung
auf nur noch 1,5 s erlauben. Bei noch ho¨heren Feldern ist es sogar denkbar, Konzentra-
tionsa¨nderungen der zerebralen Phosphate (zumindest von PCr) auf Zeitskalen unter
einer Sekunde zu beobachten. Zusa¨tzlich ko¨nnten sto¨rende Partial-Volume-Effekte weit-
gehend ausgeschlossen werden. Von solchen Ultrahochfeld-31P-EPSI-Studien sind neue
Einblicke in die komplizierten Vorga¨nge des Energiestoffwechsels unseres Gehirns zu
erwarten.
Eine weitere Anwendung von X-Kern-EPSI du¨rfte sich in Zukunft im Bereich der hyper-
polarisierten Spinsysteme ero¨ffnen. Deren Polarisation u¨bertrifft bei weitem die thermi-
sche Magnetisierung [138]. Es stellt sich bei diesen Techniken also nicht mehr die Frage
der Signalsta¨rke und sie sind daher ideal fu¨r schnelle Akquisitionstechniken. Neben
den bereits etablierten Anwendungen mit 13C [139] und 3He [140] gelangen Schro¨der
et al. vor kurzem in einem molekularen Biosensor die erfolgreiche Verknu¨pfung von
hyperpolarisiertem 129Xe mit einem gewu¨nschten Zielmoleku¨l [141]. Mit der erzielten
Sensitivita¨tsverbesserung um den Faktor 10.000 konnte damit ein wichtiger Schritt zur
Molekularen Bildgebung mit Hilfe der MR-Tomographie gemacht werden. Bei Kombi-
nation der EPSI-Technik mit Hyperpolarisation kann deren Geschwindigkeitsvorteil im
Vergleich zu CSI voll ausgescho¨pft werden: Die Zeit fu¨r die Aufnahme eines vollsta¨n-
digen Datensatzes ist vor allem bei hoher ra¨umlicher Auflo¨sung deutlich reduziert. Zu-
sa¨tzlich kann die Anzahl der notwendigen HF-Anregungen drastisch verringert werden,
was ebenfalls Vorteile im Vergleich zu den Kleinstwinkelanregungen von CSI bringt.
138 5. Zusammenfassung und Ausblick
Bei den ho¨heren Feldsta¨rken neuerer MR-Tomographen werden in Zukunft schnelle
NMR-spektroskopische Bildgebungsmethoden eine immer wichtigere Rolle spielen. 31P-
{1H}-EPSI bietet aufgrund seiner hervorragenden Zeitauflo¨sung die Mo¨glichkeit, die
gesteigerte Sensitivita¨t dieser neuen Tomographen-Generation zu verbesserten funktio-
nellen Untersuchungen des Gehirnmetabolismus zu nutzen.
Anhang A
Sequenz
A.1 Aufbau der 31P-{1H}-EPSI-Sequenz
Abbildung A.1 zeigt die Struktur der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen, wie sie in PARGEN
(PARameter GENerator; Siemens Medical Solutions, Erlangen) implementiert und pro-
grammiert wurde.
EPSI stellt eine Kombination dar aus hochauflo¨sender Spektroskopie- und Bildge-
bungstechnik. Um den gewu¨nschten Programmablauf der EPSI-Sequenz zu erreichen,
muss die von PARGEN routinema¨ßig zur Verfu¨gung gestellte Schleifenstruktur neu be-
legt und modifiziert werden. Wa¨hrend bei normalen Bildgebungssequenzen die Schleife
partitions fu¨r das Durchlaufen der einzelnen Segmente von 3D-Bildgebungs-Techniken
benutzt wird, steuert sie bei den 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen die unterschiedlichen k -
Raum-Zeilen in Phasenkodierrichtung an (Ny = 8). Diese Funktion u¨bernimmt norma-











Abb. A.1: Ablauf der 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen, wie er in PARGEN (PARameter GENerator;
Siemens Medical Solutions, Erlangen) programmiert wurde.
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steuert: Es werden pro Phasenkodierrichtung unmittelbar sukzessiv 8
”
lines“ gefahren,
welche jeweils 32 Perioden des Auslesegradienten Gx (= 64 Gradientenechos) beinhal-
ten. Insgesamt werden dann innerhalb jeder partitions Schleife 8×32 = 512 Gradien-
tenechos generiert.
Die 31P-{1H}-EPSI-Sequenzen gliedern sich dann wie folgt: Zuna¨chst ko¨nnen mit der
Schleife prepare eine beliebige Anzahl von HF-Pra¨parationspulsen generiert werden,
um das Spinsystem vor Beginn der eigentlichen Messung aktiv in einen stationa¨ren
Zustand einzuschwingen. Anschließend inkrementiert die Schleife partitions die ein-
zelnen k -Raum-Zeilen (Phasenkodierrichtung), wa¨hrend innerhalb der lines Schleifen
der Gradientenechozug mit insgesamt 512 Echos generiert wird. Diese Prozedur wird
entsprechend der Anzahl der Wiederholungen nav innerhalb der Schleife acquisitions










































































! loaded from file epsi_ph_noe_150_fmrs.ekc !
! sequence compatible version NUM/3 !
! saving date 10:39:09 24/05/2006 !
! owner USER !
!==============================================================================!
!
.comment= 31P_EPSI; gradients of 150µs rise time; NO PRESCANS;NEW refocus ampl
!
!============================== global parameters ===========================!
!
! .available directives are controlling the possible features





.available /filter /hanning= no
.available /filter /external= no
.available /filter /default= none
.available /interpolations /sinc= no
.available /interpolations /default= none
.available /matrix /reduced_2d_phase_coding= optional
.available /matrix /reduced_3d_phase_coding= never
.available /matrix /half_fourier_phase= optional
.available /matrix /half_fourier_frequency= never
.available /matrix /frequency_oversampling= never
.available /matrix /2d_phase_coding_oversampling= never
.available /matrix /3d_phase_coding_oversampling= never
.available /adc_adjustment= yes
!
! .dialog parameters for the dialog choices in NUMARIS
!
.dialog /sequence_string= epsi_p
.dialog /matrix_size /min= 512/max= 512/inc= base2/def= 512
.dialog /lines /min= 8/max= 8/inc= 2/def= 8
.dialog /columns /min= 512/max= 512/inc= 2/def= 512
.dialog /acquisitions /min= 1/max= 1501/inc= 1/def= 1
.dialog /flip_angle_alpha /min= 1.000/max= 180.000/inc= 1.000/def= 20.000
.dialog /3d_part_thickness /min= 0.001/max= 500.000
.dialog /3d_partitions /min= 8/max= 8/inc= 2/def= 8
.dialog /3d_os_partitions /none
.dialog /tr /num= 1 /min= 180000/max= 5000000/inc= 1000/def= 180000
.dialog /ti /none








.dialog /slices /min= 1/max= 1/inc= 1/def= 1
.dialog /slice_thick /min= 30.000/max= 100.000/inc= 1.000/def= 40.000
.dialog /slice_dist /min= 1.000/max= 1.000/inc= 0.010/def= 1.000
.dialog /fov /min= 40.000/max= 500.000/inc= 1.000/def= 400.000
.dialog /fov_aspect_ratio /min= 1.000/max= 1.000/inc= 0.125/def= 1.000
.dialog /fov_pc /min= 50.000
.dialog /msma= yes
.dialog /offcenter= yes
.dialog /oblique_slices /single= yes
.dialog /oblique_slices /double= yes















.dialog /measure_repeats /min= 0/max= 900/inc= 1/def= 0
!
! .dps (Data Processing System) directives for the










! .gradampl the logical reference gradient amplitudes in [mT/m]
































.adj /receiver_256 /column_pos= 129
.adj /receiver /columns= 512
.adj /receiver_256 /line_pos= 1
.adj /receiver /lines= 1









150 epsi_al p05 03 1350
150 epsi_al 01 1500
150 epsi_al p06 02 1650
150 epsi_al 01 1800
150 epsi_al p05 03 1950
150 epsi_al 01 2100
150 epsi_al p06 02 2250
150 epsi_al 01 2400
150 epsi_al p05 03 2550
150 epsi_al 01 2700
150 epsi_al p06 02 2850
150 epsi_al 01 3000
150 epsi_al p05 03 3150
150 epsi_al 01 3300
150 epsi_al p06 02 3450
150 epsi_al 01 3600
150 epsi_al p05 03 3750
150 epsi_al 01 3900
150 epsi_al p06 02 4050
150 epsi_al 01 4200
150 epsi_al p05 03 4350
150 epsi_al 01 4500
150 epsi_al p06 02 4650
150 epsi_al 01 4800
150 epsi_al p05 03 4950
150 epsi_al 01 5100
150 epsi_al p06 02 5250
150 epsi_al 01 5400
150 epsi_al p05 03 5550
150 epsi_al 01 5700
150 epsi_al p06 02 5850
150 epsi_al 01 6000
150 epsi_al p05 03 6150
150 epsi_al 01 6300
150 epsi_al p06 02 6450
150 epsi_al 01 6600
150 epsi_al p05 03 6750
150 epsi_al 01 6900
150 epsi_al p06 02 7050
150 epsi_al 01 7200
150 epsi_al p05 03 7350
150 epsi_al 01 7500
150 epsi_al p06 02 7650
150 epsi_al 01 7800
150 epsi_al p05 03 7950
150 epsi_al 01 8100
150 epsi_al p06 02 8250
150 epsi_al 01 8400
150 epsi_al p05 03 8550
150 epsi_al 01 8700
150 epsi_al p06 02 8850
150 epsi_al 01 9000
150 epsi_al p05 03 9150
150 epsi_al 01 9300
150 epsi_al p06 02 9450
150 epsi_al 01 9600
150 epsi_al p05 03 9750
150 epsi_al 01 9900
150 epsi_al p06 02 10050
150 epsi_al 01 10200
150 epsi_al p05 03 10350
150 epsi_al 01 10500
150 epsi_al p06 02 10650
150 epsi_al 01 10800
.adj /receiver_256 /3d_partition_pos= 1
.adj /receiver /partitions= 1
.adj /receiver /abandon_max_thick= 500.000
.adj /receiver /fix_gain= 117.000
.adj /receiver /slices= all
.adj /lpf_frequency= 42.000
.adj /adc_256 /column_pos= 0
.adj /adc /columns= 0
.adj /adc_256 /line_pos= 0
.adj /adc /lines= 0
.adj /adc_256 /3d_partition_pos= 0
.adj /adc /partitions= 0
!
!
!=============================== sequence timing ==============================!
.epi_timingtable
!TIME/ | RF-Cabinet | SPL | Gradient references |SYNC-|RELATIVE
! usec | 01 | 02 | macro |phasecode| readout |selection| Bits| Time
































1280 srf01 p01 21550
20 p02 21570




150 epsi_al p05 03 150
150 epsi_al 01 300
150 epsi_al p06 02 450
150 epsi_al 01 600
150 epsi_al p05 03 750
150 epsi_al 01 900
150 epsi_al p06 02 1050
150 epsi_al 01 1200



















!============================= rf types definitions ===========================!
.rftable
! Name | Slice |Flip |Phase|Alt. |Scale|Supp-| Family name |Pulse|
!(type)|(position)|angle|angle|code | pt | pts | (Calc. Algo.) |Zero |





!========================= gradient table definitions =========================!
.gradtable
!TAB-| Steps | Amplitudes |Calc| Ramp Up | Ramp Down |Pulse|
!Name|through| First | Last | Offset |algo|algo | time |algo | time |Zero |
tab01 3d 0.213520 -0.21352 0 norm norm 220 norm 220
.end /gradtable
!
!=========================== gradient pulse definitions =======================!
.pulsetable
!Pulse| pulse | Ramp Up | Ramp Down |Pulse|
!Name |amplitude|algo | time |algo | time |Zero |
puls01 2.4700000 norm 220 norm 220
puls02 -7.718750 norm 220 norm 220
puls03 1.0000000 norm 2000 sind 150
puls04 -0.340909 sinu 220 sind 220
puls05 1.0000000 sinu 150 sind 150
puls06 -1.000000 sinu 150 sind 150
puls07 1.0000000 sinu 150 norm 2000
puls08 #1.000000 norm 1000 norm 1000
puls09 #1.000000 norm 1000 norm 1000
puls10 #-1.00000 norm 1000 norm 1000
.end /pulsetable
!
!======================== Shape/Algorithm table definitions ===================!
.shpalgodeftable
!Algo | Family Name |




150 epsi_al p05 03 10950
150 epsi_al 01 11100
150 epsi_al p06 02 11250
150 epsi_al 01 11400
150 epsi_al p05 03 11550
150 epsi_al 01 11700
150 epsi_al p06 02 11850
150 epsi_al 01 12000
150 epsi_al p05 03 12150
150 epsi_al 01 12300
150 epsi_al p06 02 12450
150 epsi_al 01 12600
150 epsi_al p05 03 12750
150 epsi_al 01 12900
150 epsi_al p06 02 13050
150 epsi_al 01 13200
150 epsi_al p05 03 13350
150 epsi_al 01 13500
150 epsi_al p06 02 13650
150 epsi_al 01 13800
150 epsi_al p05 03 13950
150 epsi_al 01 14100
150 epsi_al p06 02 14250
150 epsi_al 01 14400
150 epsi_al p05 03 14550
150 epsi_al 01 14700
150 epsi_al p06 02 14850
150 epsi_al 01 15000
150 epsi_al p05 03 15150
150 epsi_al 01 15300
150 epsi_al p06 02 15450
150 epsi_al 01 15600
150 epsi_al p05 03 15750
150 epsi_al 01 15900
150 epsi_al p06 02 16050
150 epsi_al 01 16200
150 epsi_al p05 03 16350
150 epsi_al 01 16500
150 epsi_al p06 02 16650
150 epsi_al 01 16800
150 epsi_al p05 03 16950
150 epsi_al 01 17100
150 epsi_al p06 02 17250
150 epsi_al 01 17400
150 epsi_al p05 03 17550
150 epsi_al 01 17700
150 epsi_al p06 02 17850
150 epsi_al 01 18000
150 epsi_al p05 03 18150
150 epsi_al 01 18300
150 epsi_al p06 02 18450
150 epsi_al 01 18600
150 epsi_al p05 03 18750
150 epsi_al 01 18900
150 epsi_al p06 02 19050
150 epsi_al 01 19200
.enddo !lines
.do /fixed /rep= 1











Wie in Kap. 2.3 erwa¨hnt, wurde zur Rekonstruktion der 31P-EPSI-Daten mit IDL
(Version 6.0, Research Systems, Boulder, CO, USA) ein Programmpaket, bestehend aus
einem Hauptrekonstruktionsprogramm sowie 10 weiteren Hilfs- und Unterprogrammen,
entwickelt (mu tools). All diese Programme lassen sich u¨ber graphische Oberfla¨chen
komfortabel steuern.
Abbildung B.1 zeigt einen Screenshot von mu tools mit dem Auswahlmenu¨ fu¨r die
einzelnen Unterprogramme, sowie exemplarisch die graphischen Oberfla¨chen fu¨r zwei
Anwendungen: 31P-EPSI-Rohdaten-Rekonstruktion und ASCII-Summation der Spek-
tren zu geraden und ungeraden Echos.
Im Folgenden werden die einzelnen Softwarekomponenten von mu tools kurz beschrie-
ben (von links nach rechts im Auswahlmenu¨ Abb. B.1).
mu epsitool Hauptprogramm zur Rekonstruktion der 31P-EPSI-Rohdaten (Kap. 2.3).
U¨ber die graphische Bedienoberfla¨che (Abb. B.1) muss zuna¨chst der verwendete
Sequenztyp (charakterisiert durch tramp) angegeben werden. Anschließend ko¨nnen
verschiedene Optionen ausgewa¨hlt (zusa¨tzliche Ausgabe der Daten im jMRUI-
Format, Interpolation auf eine dichtere Matrix) und Einstellungen fu¨r Optionen
zur Fouriertransformation u¨ber eine Textdatei gesteuert werden.
sum mu epsitool Rekonstruktionsprogramm a¨hnlich mu epsitool. Vor der eigentli-
chen Rekonstruktionsroutine werden die ausgewa¨hlten 31P-EPSI-Rohdaten zu-
na¨chst addiert und danach wird das gesamte Summenspektrum rekonstruiert.
Dieses Unterprogramm ist wichtig fu¨r die funktionelle 31P-EPSI-Studie, da dort




Abb. B.1: Screenshot des Auswahlmenu¨s von mu tools. Exemplarisch sind die beiden graphi-
schen Oberfla¨chen fu¨r die Anwendung 31P-EPSI-Rohdaten-Rekonstruktion und Summation der
geraden und ungeraden Echos geo¨ffnet.
sum ascii Programm zum Summieren der in SiTools exportierten Spektren fu¨r ge-
rade und ungerade Echos (Abb. B.1). Wie in Kap. 2.2.1 beschrieben, ko¨nnen
aufgrund von Phasenproblemen die Spektren der geraden und ungeraden Echos
nicht automatisch addiert werden. Die beiden Datensa¨tze mu¨ssen zuna¨chst
”
per
Hand“ in SiTools phasiert werden, bevor sie dann mit sum ascii zusammengefu¨hrt
werden ko¨nnen. Durch die Angabe der Voxelposition auf der graphischen Oberfla¨-
che (Abb. B.1) kann mit Hilfe von mu sidback ein Datensatz mit den summierten
Spektren wieder in SiTools eingelesen werden.
FID to TXT Ein Programm zur Transformation von unlokalisierten 31P-FID-Daten
in ein von SiTools und jMRUI lesbares Format. Die fu¨r SiTools beno¨tigte Header-
datei wird aus den Rohdaten generiert.
FFT Um die in SiTools exportierten Spektren in jMRUI einlesen zu ko¨nnen, mu¨s-
sen die Daten zuna¨chst mit FFT wieder zuru¨ck in die Zeitdoma¨ne transformiert
werden.
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mu sidback Die mit sum ascii summierten Spektren ko¨nnen mit Hilfe von mu sid-
back wieder zu einem von SiTools importierbaren MRSI-Datensatz kombiniert
werden. Somit ist auch der aus geraden und ungeraden Echos kombinierte 31P-
EPSI-Datensatz visualisier- und auswertbar. Der SNR-Gewinn im Vergleich zu




ADC Basierend auf Glg. 2.4 wird ein nicht a¨quidistantes Messzeitraster fu¨r einen
sinusfo¨rmigen Auslesegradienten Gx, wie er in dieser Arbeit benutzt wurde, gene-
riert und automatisch in eine vom MR-Tomographen lesbare Datei ausgegeben.
Dabei kann die Anzahl der abgetasteten k -Raum-Zeilen in Ausleserichtung Nx,
die Gradientenanstiegszeit tramp und die La¨nge des Echozuges frei gewa¨hlt wer-
den.
Phasenkorrektur Phi Dieses Programm dient zur Phasenkorrektur der geraden und
ungeraden Echo-Datensa¨tze. Dabei kann zuna¨chst die in Kap. 2.3.1 Punkt 8 be-
schriebene k -Raum-Verschiebung durch eine lineare Phase im Ortsraum korri-
giert werden, wobei die Korrektur ∆k auch fu¨r andere k -Raum-Verschiebungen
frei wa¨hlbar ist. Zusa¨tzlich ko¨nnen gerade und ungerade Datensa¨tze um eine kon-
stanten Phase korrigiert werden.
mu EPSI sort Programm zum Umsortieren der funktionellen 31P-EPSI-Daten: Suk-
zessive aufgenommene Datensa¨tze werden gema¨ß der gewu¨nschten Anzahl von
zeitlichen Stu¨tzpunkten des funktionellen Paradigmas geordnet.
SID to TXT Konvertiert bereits im SiTools-Format gespeicherte 31P-EPSI-Datensa¨tze
in ein von jMRUI lesbares Format. Alle Einzelspektren des MRSI-Datensatzes
werden als Text-Datei exportiert.




Das in Presentation (Neurobehavioral Systems, San Pablo, USA) programmierte und
implementierte fEPSI-Paradigma gliedert sich in 2 Teile:
• In der *.sce Datei (Scenario Datei, Abb. B.2) werden zuna¨chst die einzelnen
Paradigma-Ereignisse definiert, programmiert und ihre Dauer festgelegt (z.B.
6,7 Hz Checker Board, Fixationskreuz, akkustische Hinweise, etc.). Zusa¨tzlich
kann angegeben werden, wie viele der eingehenden Triggersignale zusammenge-
fasst werden sollen. Die 31P-{1H}-EPSI-Sequenz sendet pro k -Raum-Zeile je ein
Triggersignal an den Steuerrechner des 2. Kanals zur NOE -Versta¨rkung (
”
osc0“-
Puls in der Sequenz in Anhang A). Dieser Puls wird als Pra¨sentations-Trigger
benutzt. Fu¨r jeden Block des fEPSI-Paradigmas werden dann 4×8 = 32 Trigger
gesendet und in Presentation zusammengefasst. Somit arbeitet das Paradigma-
Programm mit je einem Signal pro Block.
• Die *.pcl Datei (Abb. B.3, B.4) steuert den kompletten Ablauf des Paradigmas.
Zuna¨chst wird mit 2 Testmessungen gestartet. Danach beginnt das eigentliche Pa-
radigma (Kap. 3.5.2). Zu jedem 4. Puls erfolgt ein kurzes akkustisches Signal zur
Erho¨hung der Aufmerksamkeit (zufa¨llige Auswahl aus verschiedenen Komandos)
sowie die Pra¨sentation des visuellen Reizes. Fu¨r die dazwischenliegenden Pulse
wird das fu¨r alle fMRI-Untersuchungen u¨bliche neutrale Fixationskreuz gezeigt.
Zur besseren Auswertung der Daten, werden alle Schritte des Paradigmas in einer
zusa¨tzlichen Text-Datei mitprotokolliert. Diese Datei kann im nachhinein benutzt











#fEPSI: Visual Stimulation for functional 31P-EPSI-------------
#
# Version 1.0 (c) MUlrich Sept.05
#---------------------------------------------------------------------
scenario = "Visual Checkerboard 6Hz";
pcl_file = "fepsi_3.pcl";
scenario_type = fMRI; #_emulation;










default_monitor_sounds = true; #default is: stop music play new trial !
# black
default_background_color = 0, 0 ,0;
begin;
# default background picture -----------------------------------------
picture {box {width = 18; height = 3; color = 180, 180, 180; }; x = 0; y = 0;
box {width = 3; height = 18; color = 180, 180, 180; }; x = 0; y =
0;}default;
# declare and name all stimuli ---------------------------------------
picture {bitmap {system_memory = true; filename = "check_1.bmp"; };
x = 0; y = 0;}pic1;
picture {bitmap {system_memory = true; filename = "check_2.bmp"; };
x = 0; y = 0;}pic2;
array {
sound {wavefile {filename = "attention_please_1.wav"; preload = false; };
}sound1;
sound {wavefile {filename = "attention_please_2.wav"; preload = false; }; };
sound {wavefile {filename = "fEPSI_1.wav"; preload = false; }; };
sound {wavefile {filename = "fEPSI_2.wav"; preload = false; }; };
sound {wavefile {filename = "fEPSI_3.wav"; preload = false; }; };
sound {wavefile {filename = "fEPSI_end.wav"; preload = false; }; };
}sounds;
# ------------------------------------------------------------------------------
trial { #checker board1
trial_duration = 75; monitor_sounds=true; #stop music before showing picture
picture pic1;
}checker1;
trial { #checker board2
trial_duration = 75; monitor_sounds=false;
picture pic2;
}checker2;
trial { # rest (Kreuz)
# monitor_sounds=true; trial_duration=75;
stimulus_event{
picture default; code = "end rest 1";
}event_1;
}rest;
trial { # rest2 (Kreuz)
trial_duration=75; monitor_sounds=false; #let music play in rest trial !
stimulus_event{
picture default; code = "end rest 2";
}event_3;
}rest2;
trial { # rest3 (Kreuz)
trial_duration=75; monitor_sounds=false; #let music play in rest trial !
stimulus_event{


























































#pcl file for fepsi_3.sce
#
#--> fepsi paradigm for functional 31P-EPSI
#creat outputfile:
output_file output= new output_file;
output.open( "fepsi_timing.txt", true );
output.print( "Time of fepsi paradigm:\n\n" );
#set IMPORTANT variables:
int number_of_aquisitions=503; #total number of aquisitions incl. prescans
+ 1 dummy scan at the end !
int number_of_prescans=2;
output.print( "Number of total aquisitions(main pulses): ");
output.print( number_of_aquisitions);
output.print( "\nNumber of prescans: ");
output.print( number_of_prescans);




output.print( "\n\n---- START prescan loop ---");





#more than 1 prescan:
if (number_of_prescans>1) then
int pr=1;














output.print( " play music: attention please! ");
end;
end; #loop prescans
#wait for start pulse:
loop until (pulse_manager.main_pulse_count() == number_of_prescans+1) begin
end;
output.print( "\n\n--- START main pradigm at puls number: ");
output.print(pulse_manager.main_pulse_count());
output.print( " ---");
Seite 1 Seite 2
#set start/end trigger pulse:
#set start pulse for main paradigm (minus prescans):
int pulse=pulse_manager.main_pulse_count()- number_of_prescans;
#set end pulse of main paradigm (minus prescans and minus dummy scan at the
end)







int k = mod(i,4);
output.print( "\nmainpulse # ");
output.print(pulse_manager.main_pulse_count());
output.print( ", paradigm pulse # ");
output.print(i);
output.print( " --> ");
int soundfile=random(1,2);
if (k == 1) then
output.print( "checker board ");






if (k == 2) then
output.print( "rest cross 1 ");
rest.present();
loop until (pulse_manager.main_pulse_count()- number_of_prescans == i+1)
begin end;
end;
if (k == 3) then
output.print( "rest cross 2 ");
rest2.present();
loop until (pulse_manager.main_pulse_count()- number_of_prescans == i+1)
begin end;
end;
if (k == 0) then











#set check for correct timing:
int check = pulse_manager.main_pulse_count();
































#END of main paradigm:
output.print( "\n\n--- END of main paradigm -- ");
output.print( "\nnumber of total pulses: ");
output.print(pulse_manager.main_pulse_count());
output.print( "\nnumber of main paradigm pulses: ");
output.print(ii);
output.print( "\nnumber of prescans: ");
output.print( number_of_prescans);
output.print( "\ndummyscans at the end: 1 ");
#present finish for 5sec
output.print( "\n\npresent: finish !!\n ");
finish.present();
output.print( "\nnumber of total pulses after finish: ");
output.print(pulse_manager.main_pulse_count());
if (check != pulse_manager.main_pulse_count()) then
output.print( "\n !!!!! ERROR : number of total pulses received not equal
expected pulses !!!!! ");
end;
if (check == pulse_manager.main_pulse_count()) then
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